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Resumen 
Escherichia coli O157:H7 es un patógeno importante en la contaminación de alimentos que 
causa brotes con una alta morbilidad. Dado que los métodos tradicionales para su 
detección, a menudo tardan 24 horas en emitir el resultado, existe la necesidad de 
desarrollar nuevas metodologías que permitan una detección rápida, simple, confiable y 
específica. Bajo este escenario, el desarrollo de biosensores puede ser una alternativa para 
dar un resultado rápido cuando exista sospecha de contaminación. Un genosensor 
piezoeléctrico es un dispositivo capaz de modificar la frecuencia de vibración del cristal de 
cuarzo, debido a los cambios de masa producidos en la superficie del electrodo de oro, 
estos son el resultado de la interacción entre el biomarcador de interés y el biorreceptor 
génico que se encuentra inmovilizado a la superficie del transductor por medio de la interfaz 
biológica. El adecuado diseño y selección de los elementos específicos de reconocimiento 
biológico, la apropiada inmovilización sobre el transductor y la selección y desarrollo del 
sistema de caracterización, se convierten en tareas fundamentales para el éxito en el 
desarrollo de estos dispositivos de detección. 
En esta investigación, se seleccionó como biomarcador del patógeno, una región del gen 
rfbE, que codifica para el antígeno O de la bacteria. Aplicando el método de fisiadsorción 
basado en la unión entre la proteína estreptavidina y la molécula biotina, se inmovilizó el 
biorreceptor génico sobre la superficie, para detectar la hibridación de este con su 
secuencia complementaria. Para la detección del evento biológico de interés, se utilizó un 
genosensor piezoeléctrico, configurado como microbalanza de cristal de cuarzo de alta 
frecuencia. Finalmente, se analizó el desempeño del dispositivo por medio de las 
características de especificidad, repetibilidad y reusabilidad. 
Palabras clave: ADN, Escherichia coli O157:H7, genosensor, inmovilización, 
hibridación, microbalanza de cristal de cuarzo, HFF-QCM.  
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Abstract 
Escherichia coli O157: H7 is a major pathogen in food contamination that causes outbreaks 
with high morbidity. The traditional methods for their detection often take a long time, 
therefore there is a need to develop new methodologies that allow rapid, simple, reliable 
and specific detection. Under this scenario, development in biosensors could offer an 
alternative for fast testing in suspected cases of bacterial contamination. 
A piezoelectric genosensor is a device that is able to shift its quartz crystal frequency give 
mass changed on the surface of its gold electrode, which occur due to the interaction 
between the biomarker and the gene bioreceptor, which is immobilized on the transducer 
surface through biological interface.  
The appropriate design and selection of the specific elements for biological recognition, 
adequate immobilization on the transducer and the selection and development of the 
characterization system, are essential tasks for successfully develop these devices. 
In this research, it was selected a sequence of the rfbE gene as a biomarker, which encodes 
O-antigen in Escherichia coli. Applying the physisorption method based on the union 
between the streptavidin protein and the biotin molecule, the bioreceptor was immobilized 
on the surface for the detection of the complementary strand. The piezoelectric genosensor 
was configured to be a high-frequency quartz crystal microbalance. Finally, the performance 
of the device was analyzed assessing specificity, repeatability, and reusability 
characteristics. 
Keywords: DNA, Escherichia coli O157:H7, genosensor, immobilization, 
hybridization, quartz cristal microbalance, HFF-QCM. 
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Introducción 
El centro de control y prevención de enfermedades en EEUU, estima que cada año se 
detectan aproximadamente 265000 infecciones causadas por Escherichia coli 
enteropatógena, de las cuales el 36% es por la acción de la cepa Escherichia coli O157:H7 
[1]. A pesar de que los brotes reportados en EEUU para este patógeno han disminuido 
desde 1999, continúan ocurriendo casos esporádicos, por lo que la carga para el sistema 
fiscal se ha estimado en 405 millones de dólares incluyendo la pérdida de productividad, 
cuidados médicos y muertes prematuras [2,3]. En Colombia, aunque no se cuentan con 
reportes sobre la morbilidad, mortalidad y pérdida de productividad causada por Escherichia 
coli O157:H7, el Ministerio de agricultura y desarrollo rural y el Ministerio de salud y 
protección social establecieron, por medio de la Resolución 2690 de 2015, las directrices 
para la formulación del programa de verificación microbiológica del sistema oficial de 
inspección, vigilancia y control de la carne y productos cárnicos comestibles, en el que se 
incluye Escherichia coli O157:H7 como uno de los microorganismos de verificación, 
considerando el riesgo que presenta para el consumidor, ya que es comúnmente asociada 
a manifestaciones clínicas muy severas como colitis hemorrágica y síndrome urémico 
hemolítico [4,5]. 
Desde el reconocimiento de esta cepa como un patógeno humano, se han desarrollado 
varios métodos para su detección y cuantificación, tales como ensayos microbiológicos, 
bioquímicos e inmunológicos; los cuales, en su mayoría, tardan 24 horas en emitir el 
resultado, no son miniaturizables, están restringidas al espacio de los laboratorios, 
requieren equipos y personal capacitado para llevar a cabo las pruebas y utilizan 
secuencias marcadas con enzimas, fluorocromos o materiales radioactivos [6]; por lo que 
el desarrollo de nuevas metodologías para la detección e identificación microbiológica de 
Escherichia coli O157:H7, que permitan obtener resultados en tiempo real y de manera 
rápida, específica, sensible y libre de marcaje fluorescente o radiactivo; como los 
biosensores, representan una nueva forma de aportar a la inspección, vigilancia y control 
de esta cepa patógena. 
2 Desarrollo de un genosensor piezoeléctrico de alta frecuencia 
 
Los biosensores son dispositivos que acoplan una interfaz biológica a un sistema de 
transducción para transformar un evento de reconocimiento biológico entre el analito de 
interés y su receptor específico, en una señal electromagnética que puede ser medida y 
cuantificada [7]. Estos dispositivos pueden ser clasificados de acuerdo al sistema de 
transducción, es decir, por el principio físico subyacente en el fenómeno de transformación 
del evento biológico; y según el elemento de reconocimiento, el cual condiciona la 
aplicación y tipo de reacción que ocurre entre el receptor y el analito [8]. Así, cuando el 
componente biológico son ácidos nucleicos y la reacción de reconocimiento molecular es 
la hibridación de estos, el dispositivo recibe el nombre de genosensor. 
Los biosensores, específicamente genosensores piezoeléctricos de alta frecuencia (HFF-
QCM, high fundamental frequency – quartz cristal microbalance), detectan los cambios de 
masa producidos por la hibridación entre ácidos nucleicos por medio de la variación en la 
fase o la frecuencia del cristal [9]. Los biosensores piezoeléctricos convencionales emplean 
una Microbalanza de Cristal de Cuarzo (QCM) con una frecuencia de resonancia entre 5 y 
30 MHz; y se considera que tienen una sensibilidad más baja con respecto a otros tipos de 
transductores [10]. Una de las metodologías utilizadas para mejorar la sensibilidad del 
dispositivo consiste en aumentar la frecuencia de resonancia, sin embargo, el incremento 
en la sensibilidad está influenciado negativamente por el aumento del ruido debido a la 
inestabilidad que presenta el dispositivo en altas frecuencias. Para resolver este problema, 
un nuevo método fue propuesto por Montagut [11], el cual permite mejorar la relación 
señal/ruido utilizando una frecuencia de resonancia de 100 y 150 MHz.  
Este biosensor piezoeléctrico de alta frecuencia se ha empleado, hasta el momento, en el 
desarrollo de inmunosensores para la detección de Mycobacterium tuberculosis [12] y el 
pesticida carbaril [13,14]. Es por esto que los resultados de la presente investigación se 
consideran novedosos y constituirán la base fundamental para el diseño y construcción de 
genosensores piezoeléctricos de alta frecuencia, los cuales se consideran una herramienta 
nueva y prometedora para la detección de la hibridación de cadenas de ADN en tiempo real 
y libre de marcaje fluorescente o radioactivo. 
El propósito del presente trabajo fue desarrollar un genosensor piezoeléctrico de alta 
frecuencia, para la detección de un gen específico de Escherichia coli O157:H7. Para esto, 
se analizó la secuencia que serviría como indicador biológico y específico del patógeno, 
además de evaluar dos metodologías diferentes de funcionalización y analizar el 
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desempeño del dispositivo mediante los parámetros de especificidad, reusabilidad y 
repetibilidad. Además, se evalúo la viabilidad de los ensayos mediante la disipación de 
energía de la superficie sensora, y se corroboró el modelo molecular planteado, a través 






Desarrollar un genosensor piezoeléctrico de alta frecuencia para la detección de un 
organismo modelo. 
Objetivos específicos 
 Evaluar parámetros de inmovilización de las sondas de ADN biorreceptoras sobre 
la superficie del electrodo de oro de cristal de cuarzo del genosensor piezoeléctrico 
de alta frecuencia. 
 Evaluar la hibridación de secuencias de ADN de un organismo modelo sobre el 
transductor de un genosensor piezoeléctrico de alta frecuencia.
 
1 Generalidades sobre Escherichia coli O157:H7 y su detección 
1.1 Escherichia coli (E. coli) 
En 1885, Theodor Escherich identificó a la bacteria E. coli a partir de un cultivo de heces de 
niños saludables. Esta bacteria pertenece a la familia Enterobacteriaceae y es un bacilo 
Gram negativo, no formador de esporas y usualmente móvil por medio de flagelos perítricos. 
E. coli es una bacteria anaerobia facultativa que produce gas a partir de la fermentación de 
carbohidratos, tiene actividad β-galactosidasa y la mayoría están microcapsuladas en 
polisacáridos ácidos [15].  
E. coli es conocida como una de las especies bacterianas con mayor adaptabilidad a 
diferentes nichos, ya sea en el ambiente o en el interior de algunos organismos. Este bacilo 
coloniza el tracto gastrointestinal de los animales de sangre caliente incluyendo la especie 
humana, y establece una relación de simbiosis con su hospedero, ya que contribuye a 
mantener el equilibrio entre las especies bacterianas que se encuentran en la microbiota 
digestiva [16], e interviene en el metabolismo de sustancias como el ácido fólico, biotina, 
vitaminas B12, K y E [17]. 
E. coli es un organismo natural de la microbiota intestinal, pero algunas de sus cepas han 
adquirido factores de virulencia y son responsables de causar varias enfermedades en sus 
hospederos. Las especies de E. coli nocivas se clasifican de acuerdo al lugar de 
colonización en el organismo en dos grupos patogénicos: E. coli extraintestinal (ExPEC, 
extraintestinal pathogenic Escherichia coli) que infecta compartimentos corporales fuera del 
ambiente entérico y, E. coli diarreógenica (DEC, diarrheagenic Escherichia coli) la cual 
altera las funciones del tracto gastrointestinal. ExPEC incluye la E. coli uropatogénica 
(UPEC, uropathogenic Escherichia coli), la cual causa el 70 – 95% de casos de infección 
en el tracto urinario; y es comúnmente asociada a los casos de meningitis neonatal. Por 
otro lado, DEC causa gastroenteritis y es responsable de varios síndromes y enfermedades 
diarreicas, las cuales tienen un mecanismo propio de colonización y se clasifican de 
acuerdo al grupo específico de toxinas que producen: E. coli enteropatógena (EPEC, 
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enteropathogenic Escherichia coli), E. coli enterotoxigénica (ETEC, enterotoxigenic 
Escherichia coli), E. coli enteroinvasiva (EIEC, enteroinvasive Escherichia coli), E. coli 
enteroagregativa (EAggEC, enteroaggregative Escherichia coli), E. coli adherente difusa 
(DAEC, diffusely adherent Escherichia coli) y E. coli productora de toxinas shiga (STEC, 
shiga toxin-producing Escherichia coli) o productora de verotoxinas (VTEC, verotoxin-
producing Escherichia coli) [15,18,19]. En el esquema de la Figura 1-1, se muestra la 
clasificación de la bacteria E. coli según el lugar de colonización en el hospedero. 
Figura 1-1. Clasificación de E. coli de acuerdo al lugar de colonización en el organismo 
 
1.1.1 E. coli productora de toxinas shiga (STEC) o productora de verotoxinas (VTEC) 
Hasta la fecha, VTEC son las E. coli más virulentas clasificadas en el grupo DEC [19]. Su 
principal característica es la capacidad de sintetizar citotoxinas denominadas verotoxinas 
(VTs, verotoxins), las cuales son capaces de bloquear la síntesis de proteínas y producir la 
muerte celular. Las VTs son también llamadas toxinas shiga (Stxs, shiga toxins) debido a 
la similitud estructural con la exotoxina producida por Shigella dysenteriae [20]. 
El tracto intestinal de los rumiantes se considera el reservorio natural de STEC, la cual 
puede ser liberada al medio a través de las heces, que pueden contaminar la carne durante 
las operaciones de procesado, llevadas a corrientes de agua, ser depositadas sobre frutas 
E. coli
E. coli extra intestinal (ExPEC) E. coli uropatogénica (UPEC)
E. coli diarreógenica (DEC) 
E. coli enteropatógena (EPEC)
E. coli enterotoxigénica (ETEC)
E. coli enteroinvasiva (EIEC)
E. coli enteroagregativa 
(EAggEC)
E. coli adherente difusa (DAEC)
E. coli productora de verotoxinas 
(VTEC)
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y verduras por el uso de abonos orgánicos o agua de riego contaminadas por aguas 
residuales, también por contacto directo con animales y personas positivas para STEC [21]. 
Las bacterias STEC constituyen un grupo heterogéneo de aproximadamente 400 serotipos 
diferentes, no todos asociados a patologías humanas. Los serotipos de gran incidencia en 
salud pública son O157:H7, O26, O91, O103, O104, O111, O113, O117, O118, O121, O128 
y O145; destacándose O157:H7 como la cepa predominante, ya que se estima que cerca 
del 50% de brotes que causan colitis hemorrágica (CH) y el síndrome urémico hemolítico 
(SUH), son causadas por este serotipo [22,23]. La CH se caracteriza por tener un cuadro 
clínico marcado con dolores abdominales y diarrea, seguido de una descarga hemorrágica 
[22]; esta patología hace parte del conjunto de enfermedades diarreicas, las cuales son la 
segunda causa de muerte, a nivel mundial, de niños menores de cinco años [24]. Por otra 
parte, el SUH está clínicamente caracterizado por un conteo bajo de plaquetas, insuficiencia 
renal aguda y anemia hemolítica no inmunitaria; la mayoría de pacientes que desarrollan el 
SUH requieren una transfusión de sangre o una diálisis debido al fallo renal que se presenta 
por la acción de las Stxs sobre el endotelio glomerular, y algunos casos reportan 
discapacidad neurológica debido a lesiones isquémicas causadas por la acción de las 
toxinas en las células cerebrales endoteliales [19]. 
1.1.1.1 E. coli O157:H7  
E. coli O157: H7 fue descrita por primera vez en 1982 como un patógeno humano asociado 
con brotes de colitis hemorrágica en Oregón y Michigan, EEUU [25]. Luego en 1983, 
Karmali et al. reportaron una asociación entre la infección de E. coli que produce Stxs 
(incluyendo la cepa O157: H7) y el síndrome urémico hemolítico [26]. 
Esta cepa de E. coli expresa el antígeno somático (O) 157 y el antígeno flagelar (H) 7, 
retrasa la fermentación de D-sorbitol, es incapaz de producir β-glucuronidasa y no crece a 
una temperatura de 45.5 °C [27]. El tamaño del genoma de este serotipo es de 5.5 mega 
pares de bases (Mpb), el cual incluye 4.1 Mpb que se conservan en todas las cepas de E. 
coli y 1.4 Mpb representan las secuencias específicas para el serotipo, de las cuales la 
mayoría pertenece a ADN transferido horizontalmente y por recombinación, a partir de 
profagos y elementos parecidos a profagos. En el genoma de E. coli O157: H7 se encuentra 
un cambio de contenido de guanina (G) y citosina (C), con respecto a la cepa no patogénica 
E. coli K12, lo cual indica que se ha adquirido una región genómica por transferencia 
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horizontal [28]. Putonti et al. [29] estiman que al menos 53 especies diferentes de otras 
bacterias y elementos como profagos, han contribuido al desarrollo de las secuencias 
únicas de E. coli O157: H7 [3]; esto se da debido a que este serotipo es hábil en incorporar 
ADN foráneo como resultado de altas tasas de defectos en los mecanismos de reparación 
del ADN [28,30]. 
Entre las características más importantes de virulencia de E. coli O157, se encuentra su 
habilidad para producir una o más VTs. La verotoxina 1 (VT1) es indistinguible de la toxina 
shiga producida por Shigella dysenteriae, en cambio la verotoxina 2 (VT2) solo tiene 56% 
de homología en la secuencia de aminoácidos con VT1 [28]. En Europa el 25% del 
serogrupo E. coli O157 produce las toxinas VT1 y VT2, mientras que el 75% restante solo 
produce VT2. En cambio, en Norte América y Japón más del 80% de esta cepa produce 
ambas toxinas [31].  
VT1 y VT2 pertenecen a una familia de toxinas conocidas como AB5, la unidad A consta de 
dos subunidades, A1 y A2, mientras que la unidad B consta de cinco subunidades. Las VTs 
atacan los tejidos del hospedero, en cuyas membranas celulares se encuentran receptores 
identificados como globotriaosilceramidas (Gb3), estos glucoesfingolípidos son abundantes 
en especial en los tejidos renales y el sistema nervioso central. El pentámero de las toxinas 
es la unidad responsable de ubicar al receptor Gb3, mientras que la subunidad A1 es la parte 
activa, con acción enzimática sobre la subunidad ribosomal 60S (de la célula blanco) que 
conduce a un bloqueo de la síntesis de proteínas en la célula afectada; la subunidad A2 
opera como puente entre A1 y B5 [30]. 
La producción de VTs no es suficiente para causar la CH o el SUH, es necesaria la 
contribución de otros factores de virulencia como el plásmido pO157 y el locus de 
esfacelamiento del enterocito (LEE, locus of enterocyte effacement), otra característica de 
las STEC. El plásmido codifica la proteasa de serina extracelular (espP), la peroxidasa – 
catalasa (katP), la proteína – tirosina de E. coli (etp) y la hemolisina A (hlyA); las cuales en 
combinación con sistemas de transporte especializados de la bacteria, permiten que E. coli 
O157 utilice como fuente de hierro la sangre que es liberada en el intestino. El locus LEE 
codifica el sistema de secreción tipo III y las proteínas asociadas a la formación de lesiones 
patológicas en las células epiteliales intestinales [32]. 
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Todas las cepas de E. coli que se asocian a la CH y el SUH expresan el antígeno somático 
O que induce inmunidad humeral bactericida en huéspedes infectados. La región rfb es un 
segmento complejo que ha adquirido secuencias por medio de transferencia horizontal de 
genes, y han sido importantes en la evolución de la patogenicidad de la bacteria. Esta región 
varía en una longitud entre 8 – 14 kilo pares de bases (kpb), y contiene genes que expresan 
las enzimas necesarias para la síntesis de las cadenas laterales del antígeno somático O 
de lipopolisacáridos bacterianos (LPS, lipopolisacáridos bacterianos), el cual le confiere la 
especificidad del serogrupo. Las cepas estrechamente relacionadas de E. coli tienen 
distintos genes rfb que expresan antígenos O diferentes, específicamente para el serotipo 
O157:H7 se reporta la región rfbE, la cual es muy utilizada en el desarrollo de métodos de 
detección que utilizan secuencias de ADN, debido a que las cadenas laterales del antígeno 
O se constituyen como moléculas de superficie inmunodominantes [33–35]. 
1.1.1.2 Brotes a nivel mundial de E. coli O157:H7 productora de toxinas shiga (STEC) 
o productora de verotoxinas (VTEC) 
En 1982 se detectó el primer brote por contaminación de alimentos, y fue causado por 
sándwiches que contenían carne de res poco cocida, expendidas en un restaurante de 
comida rápida en EEUU [25]. En 1993, un brote que involucró a 700 individuos en cuatro 
estados de EEUU, reportó 51 casos de SUH y causó la muerte de 4 individuos, el foco de 
contaminación fue carne de res poco cocida. A partir de estos episodios, se comenzó a 
asociar los procesos de manufactura de la carne como potenciales fuentes de 
contaminación con el serotipo E. coli O157:H7 [25,26]. En el mismo año, otros brotes 
surgieron en 26 estados de EEUU, en el que se reportaron 102 individuos hospitalizados, 
31 de ellos desarrollaron SUH y 3 murieron; en estos casos el foco de contaminación fue 
un lote de espinaca fresca [36]. 
Entre 2000 – 2018, la mortalidad de casos reportados en EEUU por patologías causadas 
debido a la acción de E. coli O157:H7 ha disminuido, esto se debe a las normas adoptadas 
por los productores de alimentos y las compañías transportadoras. Sin embargo, en esos 
18 años se han reportado 1132 casos de infección por este patógeno, en los que las fuentes 
de contaminación más frecuentes son la carne de res, las verduras de hojas verdes y los 
lácteos, como el queso y la mantequilla [1]. 
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En los países europeos se han reportado menos casos en relación a EEUU, debido a que 
el Centro Europeo para la Prevención y Control de Enfermedades (ECDC, European centre 
for disease prevention and control) solo fue establecido en 2005; por esta razón es más 
difícil estimar la incidencia real de casos debidos a E. coli O157:H7 [37]. A pesar de esto, 
la Organización Mundial de la Salud (OMS) reportó 633 casos de infección en Escocia 
durante 1995, y se estableció una fuente hídrica como el foco de infección [38]. El caso más 
reciente, fue reportado en 2017 por las autoridades alemanas, en el que se encontraron 
bacterias patogénicas y resistentes a antibióticos en un kit de ingeniería CRISPR (CRISPR, 
clustered regularly interspaced short palindromic repeats), el cual es producido y 
comercializado en EEUU bajo el uso de “do-it-yourself” [39]. 
El mayor brote de E. coli O157:H7, desde su descubrimiento en 1982, ocurrió en la ciudad 
de Sakai, Japón en 1996; en el que se reportaron 12680 casos de infección y 12 muertes, 
debido al consumo de ensaladas en una escuela pública de básica secundaria [37]. 
En Colombia, el Instituto Nacional de Salud publicó en 2015 un documento sobre la 
evaluación de riesgos e inocuidad de alimentos, en el que se reportan de acuerdo a la 
información suministrada por el Sistema Nacional de Vigilancia en Salud Pública, que 
durante los años 2011 – 2014 se presentaron 21 brotes relacionados al consumo de queso 
contaminado con E. coli. Sin embargo, las cepas bacterianas aisladas no fueron 
serotipificadas, por lo que no puede asociarse a O157:H7 o cualquier otra cepa patógena 
[40]. A pesar de esto, la revista Lasallista de investigación publicó en el 2013, un artículo, 
en el que se identificó el serotipo O157:H7 en aproximadamente el 28% de las muestras 
que se evaluaron, a partir de carne de cerdo comercializada en los principales 
supermercados de la ciudad de Cartagena [41]. Estos pocos casos conocidos, demuestran 
la necesidad de llevar a cabo estudios con el propósito de detectar el serotipo O157:H7 en 
alimentos de origen cárnico y no cárnico, con el fin de establecer controles más rigurosos 
a los proveedores y distribuidores de alimentos. Es por esto que el Ministerio de agricultura 
y desarrollo rural y el ministerio de salud y protección social, establecieron por medio de la 
Resolución 2690 de 2015, las directrices para la formulación del programa de verificación 
microbiológica del sistema oficial de inspección, vigilancia y control de la carne y productos 
cárnicos comestibles, en el que se incluye E. coli O157:H7 como uno de los 
microorganismos de verificación, considerando el riesgo que presenta para el consumidor 
[5]. 
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La Figura 1-2 muestra la compilación de los 15 brotes por E. coli O157:H7 con mayor 
número de casos registrados entre 1982 y 2018 a nivel mundial. 
Figura 1-2. Compilación de los 15 brotes por E. coli O157:H7 con mayor número de casos registrados 
entre 1982 y 2018 a nivel mundial 
 
En el 2010, el centro de control y prevención de enfermedades (CDC, centers for disease 
control and prevention) en EEUU estimó que las infecciones causadas por E. coli O157:H7 
son aproximadamente 73000 al año, lo que conlleva a 2200 hospitalizaciones y 60 muertes 
en ese mismo periodo. A pesar de que los brotes reportados para este patógeno han 
disminuido desde 1999, continúan ocurriendo casos esporádicos, por lo que la carga para 
el sistema fiscal se ha estimado en 405 millones de dólares, incluyendo la pérdida de 
productividad, cuidados médicos y muertes prematuras [2,3].  
1.2 Métodos utilizados para la detección de E. coli O157:H7 
La detección de este patógeno se realiza principalmente por métodos basados en el cultivo 
de microorganismos, sin embargo se trabaja en la implementación de otras metodologías 
más rápidas basadas en la detección de biomarcadores, tales como los inmunoensayos y 
técnicas moleculares como la reacción en cadena de la polimerasa (PCR, polymerase chain 
reaction), ya que estas biomoléculas se constituyen en una herramienta fiable y pueden 
usarse como indicadores de la severidad o el progreso de una infección causada por una 
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cepa de E. coli patógena como O157:H7, así como también, puede emplearse para hacer 
seguimiento de la eficacia del tratamiento aplicado al paciente [42]. A continuación, se hace 
una descripción de los métodos más empleados para la detección e identificación de E. coli 
O157:H7.  
1.2.1 Técnicas de cultivo 
El retraso en la fermentación de D-sorbitol se utiliza como marcador bioquímico para 
diferenciar esta cepa de otras no patogénicas. Los medios de cultivo selectivos como 
Sorbitol – MacConkey (SMAC), se utiliza para identificar colonias sospechosas a partir de 
heces. Este agar se considera como un medio de selección y no una forma definitiva de 
diagnóstico, por lo que se han desarrollado otros medios de confirmación como Fluorocult® 
E. coli O157:H7 (Merck, Alemania), agar Chromocult® (Merck, Alemania), agar Rainbow® 
O157 (Biolog, USA), medio de cultivo Biosynth® O157:H7 (Biosynth, Suiza) y el 
enriquecimiento de SMAC a través de la adición de cefixima y ramnosa (CR-SMAC), 
cefixima y telurito de potasio (CT-SMAC), y 4-metilumbeliferil-β-D-glucurónido (MSA-MUG).  
A pesar del mejoramiento en los medios de cultivo, los resultados de estos métodos 
demoran aproximadamente 24 horas; recientemente se han reportado algunas cepas de E. 
coli O157:H7 capaces de fermentar sorbitol, lo que conduce a una pérdida de identificación 
de la bacteria [15,43]. 
1.2.2 Inmunoensayos 
Se han implementado con mucho éxito para la detección de células bacterianas, esporas, 
virus y toxinas. La base de estas técnicas es la interacción antígeno – anticuerpo [44]. Para 
el serotipo O157:H7 se emplean comúnmente los antígenos somático O157, el flagelar H7 
y/o los factores de virulencia asociados con las VTs. Algunos de los inmunoensayos que se 
realizan son: la separación inmunomagnética (IMS, immunomagnetic separation), la cual 
permite la captura, separación y concentración de la bacteria a través de partículas 
sintetizadas a partir de Fe2O4 y Fe3O4 que vienen conjugadas con el anticuerpo de interés 
[43,45]. Los ensayos tipo ELISA (enzyme-linked immunosorbent assay) utilizan el 
anticuerpo conjugado con una enzima que permite un cambio de color en presencia del 
antígeno [46]. Los inmunoensayos de flujo lateral que utilizan anticuerpos conjugados con 
metales pesados e inmovilizados sobre una membrana de nitrocelulosa, para dejar pasar 
la muestra por capilaridad y permitir la interacción entre el antígeno presente en la muestra 
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y su respectivo anticuerpo [47]. Finalmente, los ensayos de aglutinación usan partículas de 
látex recubiertas con anticuerpo, de manera que cuando se da la interacción antígeno – 
anticuerpo, se observa un agregado o aglutinado [3]. A pesar de la alta sensibilidad y 
especificidad de estas técnicas, resultan muy costosas debido a la complejidad de los 
procesos de producción de anticuerpos monoclonales [48]. 
1.2.3 Reacción en cadena de la polimerasa (PCR) 
Es una técnica de amplificación genética, que se basa en la habilidad in vitro de la enzima 
Taq polimerasa para producir copias complementarias de segmentos específicos de ADN 
a partir de una secuencia molde. Esta metodología emplea un par de oligonucleótidos 
llamados cebadores, que corresponden a segmentos de ADN que limitan la región de 
interés y se utilizan como iniciadores de la polimerización enzimática, para obtener una 
acumulación exponencial del fragmento específico de ADN [49]. Hay varias modalidades 
de PCR, siendo las más empleadas la convencional o punto final y la cuantitativa o PCR en 
tiempo real, la primera requiere un revelado por electroforesis, mientras que la segunda 
permite la cuantificación del producto por medio de la señal de intensidad de fluorescencia 
emitida por las sondas génicas específicas, que hibridan con la región de interés [50]. Estas 
técnicas se han empleado con éxito en la detección de E. coli O157: H7 en muestras de 
agua, alimentos y heces; sin embargo, la extracción de la muestra es laboriosa, y existen 
muchos riesgos de contaminación e inhibición de la enzima Taq polimerasa, los cuales 
pueden inducir a falsos positivos y falsos negativos, respectivamente [51,52]. 
1.2.4 Otros sistemas de detección 
Se han propuesto nuevos sistemas de detección biológica para la identificación y 
cuantificación de microorganismos patógenos, como nanopartículas fluorescentes [53–55] 
y biosensores [4,56–58]. Estos últimos, son dispositivos que se basan en el acople de una 
interfaz biológica con un sistema de transducción, para transformar un evento de 
reconocimiento biológico entre el analito de interés y su receptor específico, en una señal 
electromagnética que puede medirse y cuantificarse [7]. 
De acuerdo a la base de datos de Scopus, se han reportado 281 documentos relacionados 
con biosensores para la detección de la cepa patógena E. coli O157:H7 entre 1997 y 2019. 
De esos 281 documentos el 80.1% son artículos de investigación, 2.1% son sobre el estado 
de la técnica aplicada a la detección de la bacteria, 17.4% son memorias de congresos y el 
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0.4% pertenece a capítulos de libros. El país que lidera la producción de literatura científica 
es EEUU, el cual a través del CDC ha hecho un seguimiento riguroso de muestreo y 
serotipificación del patógeno, con el fin de diseñar y establecer controles a los proveedores 
y distribuidores de alimentos [37]. La Figura 1-3 muestra la tendencia positiva sobre la 
publicación de documentos desde 1997, lo que muestra la importancia y el interés por 
desarrollar biosensores para la detección de E. coli O157:H7. 
Figura 1-3. Tendencia de publicación de documentos entre 1997 – 2018 sobre biosensores para la 
detección de E. coli O157:H7 
 
Una recopilación de los recientes avances del uso de biosensores en el campo de la 
detección de microorganismos patógenos como E. coli O157:H7 enfocada en el diagnóstico 
clínico e identificación de fuentes de contaminación, se presenta en la siguiente sección. 
1.2.4.1 Biosensores 
Las biomoléculas son estructuras químicas que interactúan entre sí y se asocian para 
cumplir varias funciones esenciales en los seres vivos. Algunas de ellas como los 
anticuerpos, proteínas de diversa naturaleza, ácidos nucleicos, entre otros; basan estos 
procesos en un mecanismo de reconocimiento interbiomolecular altamente específico, por 
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y es capaz de reconocer entre un conjunto o una mezcla de ellas [59]. Esta característica 
permitió el desarrollo del primer biosensor en 1962, el cual determinaba la concentración 
de glucosa en sangre por medio de la interacción entre la hexosa y la enzima glucosa-
oxidasa que participa en su metabolismo, y la cual se encontraba previamente depositada 
en el sistema biosensor. El funcionamiento de este dispositivo se basaba en la unión de la 
enzima glucosa – oxidasa a unas membranas que se encontraban depositadas sobre un 
electrodo, cuando la sangre del paciente entraba en contacto con la enzima, la glucosa se 
degradaba y el electrodo convertía dicha degradación en un valor de concentración de 
glucosa en sangre [60]. El éxito de este estudio, junto con el realizado en 1965 por Kadish 
y Hall [61], y en 1967 por Updike y Hicks [62]; permitieron la comercialización de este 
sistema de detección en 1975, permitiendo que los pacientes con diagnóstico de diabetes 
puedan monitorear en tiempo real la concentración de glucosa, tal y como se sigue haciendo 
hoy en día.  
Un biosensor se puede definir como un dispositivo analítico capaz de medir reacciones 
biológicas, a través de la generación de señales eléctricamente cuantificables y 
proporcionales a la concentración del analito de interés en la reacción [63]. Los biosensores 
están constituidos básicamente por dos partes: un biorreceptor y un transductor. El 
biorreceptor es el elemento biológico que está en contacto directo con la muestra y le 
confiere la especificad al biosensor a través de sitios específicos de unión con el analito por 
medio de un mecanismo bioquímico de reconocimiento, el biorreceptor puede ser una 
especie molecular (anticuerpo, enzima o ácido nucleico), sistema biológico (célula o tejido), 
compuestos biomiméticos o materiales inteligentes (aptámeros o polímeros de 
microporosidad intrínseca) [64]. Una vez establecido el enlace entre el biorreceptor y el 
analito de interés se produce una variación de diferentes parámetros físico-químicos, tales 
como cambios dieléctricos, ópticos, másicos, entre otros; este cambio es detectado por el 
transductor quien es finalmente el responsable de generar y emitir una señal asociada a 
dicha magnitud de naturaleza físico-química, y que es proporcional a la concentración del 
analito de interés [65]. Uno de los requerimientos esenciales para el diseño de un biosensor 
es el sistema que inmoviliza el biorreceptor y recibe el nombre de interfaz biológica, esta 
representa la funcionalización del dispositivo por ser la encargada de enlazar la superficie 
del transductor con el elemento biológico que representa el biorreceptor [66]. Algunos de 
los métodos más utilizados para el desarrollo de la interfaz biológica utilizan uniones 
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químicas como adsorción, enlaces covalentes e interacciones Avidina/Estreptavidina y 
Biotina (Figura 1-4). 
Figura 1-4. Esquema de un biosensor 
 
Un biosensor permite detectar, identificar, medir, cuantificar y analizar en tiempo real un 
proceso de interacción interbiomolecular. Las dos partes de un biosensor, biorreceptor y 
transductor, forman una unidad funcional cuya especificidad está dada por la parte 
biológicamente activa; y la sensibilidad depende del sistema de transducción y de la 
estrategia de inmovilización del biorreceptor a la superficie de este. Los biosensores 
proporcionan una integración temporal, ya que permiten medir de manera directa la unión 
entre biomoléculas al generar una señal continua y reversible; además de una integración 
espacial que favorece la miniaturización y automatización del sistema. Los beneficios más 
destacados de los biosensores son la minimización de tiempos de análisis y la posibilidad 
de obtener resultados en tiempo real y libres de marcaje fluorescente o radioactivo, por lo 
que permiten no solo realizar un análisis cuantitativo, sino también de evaluar la cinética de 
interacción entre las biomoléculas [67]. 
Desde la introducción en el mercado de los biosensores de glucosa [60] y hasta la 
actualidad, el desarrollo de biosensores ha tenido un crecimiento vertiginoso, generando 
más de 64000 publicaciones hasta el año 2019, de acuerdo a la base de datos de Scopus. 
El aumento exponencial que refleja el uso de biosensores en distintos campos de la ciencia 
como genética, microbiología, ciencias ambientales y bioterrorismo; se debe en parte a las 
ventajas que representa utilizar este dispositivo en el desarrollo de técnicas de detección 
de biomarcadores. 
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Los biosensores pueden ser clasificados en función del tipo de biorreceptor inmovilizado y 
del sistema de transducción que se utilice para reconocer el evento biológico [68] (Figura 
1-5). 
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Basados en el tipo de biorreceptor, los biosensores pueden ser clasificados en cinco 
categorías: proteínas, carbohidratos, sistemas biológicos, compuestos biomiméticos y ADN 
(Figura 1-5). 
ADN 
Son polímeros de nucleótidos unidos por enlaces fosfodiéster que enlazan los carbonos 5’ 
y 3’ de los azúcares de los nucleótidos adyacentes, las cuales se unen a las bases púricas 
(adenina (A) y guanina (G)) y a las bases pirimidínicas (timina (T), citosina (C) y uracilo (U)). 
Se distinguen principalmente dos tipos de ácidos nucleicos: ácido desoxirribonucleico 
(ADN) y ácido ribonucleico (ARN), los cuales se encargan principalmente del 
almacenamiento y decodificación de la información genética, respectivamente.  
El ARN es una molécula poco estable que se degrada rápida y fácilmente, por lo que su 
manejo y utilización como biorreceptor es más difícil que el ADN, sin embargo, la ventaja 
de esta molécula es que a través de ella se puede distinguir entre organismos vivos y no 
vivos, lo cual puede ser necesario para detectar patógenos [69,70].  
La Figura 1-6 [71,72] muestra el modelo de ADN propuesto por James Watson, Francis 
Crick, Maurice Wilkins y Rosalind Franklin en 1953. Este modelo de ADN se caracteriza por 
estar compuesto por dos cadenas complementarias y antiparalelas de nucleótidos, 
formando una doble hélice. Cada base está unida por puentes de hidrógeno a su base 
complementaria de la hebra opuesta, es decir, cada residuo de adenina se une única y 
exclusivamente a un residuo de timina en la cadena complementaria, mientras que el 
residuo de guanina se aparea específicamente con un residuo de citosina. Es por tal motivo 
que el ADN es uno de los biorreceptores más utilizados para el desarrollo de sistemas de 
detección, puesto que es una molécula estable que se aparea específicamente con su 
cadena complementaria, permitiendo detectar secuencias características de cada 
organismo. La inmovilización de esta molécula a la superficie del transductor se debe hacer 
a través de un único punto de unión con la superficie por medio del extremo 3’ o 5’, 
asegurando que la orientación sea la adecuada para facilitar la accesibilidad de la molécula 
diana y evitando una cinética de reacción más lenta, compleja e impedida [73,74]. Si el 
biosensor tiene inmovilizada sobre su superficie una sonda de ADN y el evento biológico 
que detecta es la hibridación de cadenas, entonces recibe el nombre de genosensor. 
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Los biosensores también se pueden clasificar de acuerdo al sistema de transducción 
empleado, es decir, según el principio físico subyacente en el fenómeno de transformación. 
Este se encuentra ligado al sistema de detección que permite monitorizar y registrar los 
cambios que el transductor detecta como consecuencia de los procesos de reconocimiento 
intermolecular. Los tipos de transductores más empleados son los basados en fenómenos 
ópticos, electroquímicos y piezoeléctricos. 
Piezoeléctricos 
El fenómeno piezoeléctrico fue descubierto por los hermanos Jaques y Pierre Curie en 
1880, los cuales observaron que, al comprimir un material piezoeléctrico en determinadas 
direcciones, de acuerdo a la simetría del cristal, aparecían cargas positivas y negativas en 
la zona superficial del material. En cambio, si el cristal no era sometido a ningún esfuerzo 
externo, los centros de gravedad de las cargas positivas y negativas coincidían, dando lugar 
a una molécula eléctricamente neutra [75]. Este fenómeno permite la transformación de 
energía mecánica en energía eléctrica, dado que el material se polariza y en consecuencia 
aparece un campo eléctrico, debido a una deformación mecánica [76]. 
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Un año después del descubrimiento del fenómeno piezoeléctrico, los hermanos Curie 
llevaron a cabo varios estudios para verificar la existencia del proceso inverso que había 
sido predicho por Lippman en 1881 [75]. El efecto piezoeléctrico inverso consiste en la 
aplicación de un campo eléctrico al cristal, lo que provoca una reacción interna de las cargas 
electrostáticas, y por ende, un esfuerzo mecánico proporcional a la acción del campo 
eléctrico; por lo que se da una conversión de energía eléctrica a energía mecánica [76]. 
La primera aplicación del efecto piezoeléctrico se dio a finales de la primera guerra mundial, 
cuando se presentó el cristal de cuarzo como resonador piezoeléctrico y su utilidad como 
estabilizador, oscilador y filtro. A partir de ese momento, se concluyó que el cristal de cuarzo 
es el material piezoeléctrico más adecuado para un control de frecuencia en circuitos de 
transmisión, recepción y monitorización; debido a que es el cristal más abundante en la 
naturaleza, es químicamente estable en un amplio rango de temperaturas 
(aproximadamente hasta 573 °C), y de acuerdo al corte que se haga del cristal, se pueden 
obtener resonadores libres de modos de vibración no deseados [77,78]. 
El corte AT, sobre la estructura de prisma hexagonal del cristal de cuarzo, es el más 
adecuado para desarrollar resonadores de bajo coeficiente de temperatura, y libres de 
modos de vibración no deseados. Debido a la orientación de este corte, la aplicación de un 
potencial alterno entre dos electrodos depositados sobre la superficie del cristal, produce 
una deformación en forma de cizalla, a la misma frecuencia que la tensión aplicada. Bajo 
estas condiciones, se generan ondas acústicas que se propagan en dirección del espesor 
del cristal, y se reflejan en la parte superior e inferior de la lámina, dando como resultado 
ondas incidentes y reflejadas que se propagan en direcciones opuestas. La interferencia 
constructiva de estas ondas que dan lugar a resonancias mecánicas, solo es posible a 
ciertas relaciones entre el espesor del cristal y la longitud de onda que se propaga por el 
material. El cristal puede ser excitado alrededor de diferentes armónicos, por lo que cada 
uno de ellos corresponde a un patrón de onda a lo largo del espesor del cristal [76,78]. 
Para evitar acoplamientos indeseados entre modos de vibración, se recomienda darle al 
cuarzo una forma circular y depositar los electrodos de forma concéntrica en la zona central 
del material. Los electrodos suelen ser capas de oro depositadas sobre el cristal por 
electrovaporación, debido a que está estandarizado su proceso de manufacturación, es 
compatible con la mayoría de técnicas analíticas para materiales, y no es tóxico para 
aplicaciones biológicas [79,80]. 
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Las primeras aplicaciones del efecto piezoeléctrico, mediante cristales de cuarzo, era 
utilizarlos como patrones de frecuencia en los osciladores que generaban las ondas 
portadoras de las emisoras de radio. Sin embargo, Sauerbrey en 1959, consolidó el uso del 
cristal de cuarzo como sensor para medir cambios de masa sobre la superficie del material, 
ya que demostró de manera experimental, que para películas finas uniformemente 
depositadas sobre el cristal, la desviación de la frecuencia de resonancia del material es 
proporcional a la masa añadida. Sauerbrey determinó una relación matemática (ver 





Donde ∆𝑚 es la masa que se deposita sobre el área sensible y provoca un cambio en la 
frecuencia del resonador (∆𝑓), 𝐴𝑝 es el área sensible, 𝜇𝑝 el módulo de corte, 𝜌𝑝 la densidad 
del resonador, 𝑓 es la frecuencia natural de resonancia y N es el armónico. Con el fin de 
simplificar la interpretación de datos proporcionados, la ecuación (1.1) se puede reducir a 
la siguiente expresión: 
Δ𝑓 = −𝐶𝑓Δ𝑚 (1.2) 
Donde 𝐶𝑓  es el factor de sensibilidad del cristal. Las ecuaciones (1.1) y (1.2) sólo son válidas 
cuando la capa depositada sobre la superficie del cristal es muy fina, ya que el material 
depositado queda rígidamente acoplado, por lo que sufre una deformación despreciable 
cuando es atravesado por las ondas acústicas; y de esta manera, las variaciones en la 
frecuencia del material son debidas exclusivamente a un efecto inercial, es decir, es como 
si el cristal de cuarzo solo aumentara su espesor [81,82]. 
Estudios posteriores demostraron que utilizar el cristal de cuarzo como microbalanza, 
permitía determinar masa en un rango de 50 – 100 pg sobre 10 mm2. Esta sensibilidad es 
aproximadamente un millón de veces superior a las microbalanzas convencionales; y es 
debida a la aceleración que sufren las partículas rígidamente unidas a la superficie del 
material [82]. 
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Durante mucho tiempo, la microbalanza de cristal de cuarzo (QCM) se usó, como elemento 
de monitorización de espesores de película delgada en sistemas de evaporación de metales 
al vacío, ya que el uso de este resonador en medios líquidos, no era posible debido al cese 
de oscilación del cristal por el efecto viscoso de la solución. Sin embargo, Kanazawa y 
Gordon establecieron en 1985, un modelo físico que relacionaba la variación de frecuencia 
del cristal, y las propiedades viscosas del medio líquido en contacto con la superficie del 
material [83,84]. Entre todas las aplicaciones del sensor de cristal de cuarzo en medio 
líquido, una de las que más expectativas ha generado es el uso de este sistema como 
biosensor, ya que al modificarse bioquímicamente la superficie del material, se desarrolla 
una interfaz biológica disponible para ser expuesta a complejos moleculares en solución 
acuosa [10,12,85,86]. Este enfoque impulsó el desarrollo de sistemas que no sólo midieran 
el cambio en la frecuencia de resonancia del cristal, sino también el factor de disipación, ya 
que este último permite conocer las propiedades viscoelásticas de la interfaz, los 
fenómenos de unión sobre el material y la oscilación en las capas moleculares. La energía 
de disipación se mide por medio del decaimiento de la oscilación del cristal después de una 
excitación cercana a la frecuencia de resonancia, ya que la tasa de decaimiento es 





Donde 𝐸𝑙𝑜𝑠𝑡  es la energía disipada durante la oscilación y 𝐸𝑠𝑡𝑜𝑟𝑒𝑑  es la energía total 
almacenada en el sistema. Por medio de la medida de disipación, es posible determinar la 
rigidez de la capa que se deposita sobre el cristal, y por lo tanto, determinar la precisión de 
la ecuación de Sauerbrey para estimar la masa de las moléculas que se depositan sobre la 
superficie del cristal [51]. 
Tradicionalmente, la frecuencia de resonancia fundamental de los biosensores basados en 
el funcionamiento de la microbalanza de cristal de cuarzo, está en un rango entre 5 – 30 
MHz, por lo que desde el punto de vista práctico, la sensibilidad de estos dispositivos 
comparados con otros sistemas de transducción como los basados en propiedades ópticas 
es menor [10,74,78]. Debido a lo anterior, se comenzaron a desarrollar sistemas QCM con 
frecuencias de resonancia fundamentales más altas. 
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El aumento en la sensibilidad de los sistemas QCM, se logra al incrementar la frecuencia 
de resonancia, sin embargo, al operar el sistema electrónico en medios líquidos, la ganancia 
teórica de sensibilidad está influenciada negativamente por el aumento de ruido que 
acompaña a la fase, y se obtiene una respuesta inestable del sistema a altas frecuencias. 
Con el fin de reducir este ruido, recientemente se ha propuesto un nuevo sistema de 
caracterización electrónico, basado en la relación de fase/masa a una frecuencia fija 
(ecuación (1.4)), que permite mejorar hasta 3 veces la relación señal/ruido, incluso para los 
sistemas convencionales de 10 MHz [89]. 




Donde ∆𝜑 es el cambio de fase producido por la alteración de masa ∆𝑚 sobre la superficie 
del sensor, 𝑚𝐿  es la masa de líquido perturbada por el resonador. A pesar de que 
Uttenthaler et al., fueron los primeros en desarrollar un biosensor de alta frecuencia en 
modo fundamental (HFF-QCM, high fundamental frequency quartz cristal microbalance) 
[90], muy pocos grupos de investigación han trabajado con resonadores HFF-QCM en 
medios líquidos, ya que estos resonadores se suelen describir como pequeños, frágiles y 
de difícil implementación en sistemas de celdas de flujo [10]. Sin embargo, recientemente 
se han publicado algunos estudios que utilizan biosensores piezoeléctricos de alta 
frecuencia para la detección de interacciones moleculares de tipo antígeno – anticuerpo 
[12,86,91]. 
1.2.4.1.1 Genosensores piezoeléctricos 
Un genosensor piezoeléctrico, es un sistema analítico que se encuentra constituido por un 
transductor de cristal de cuarzo altamente preciso y estable que actúa como una 
microbalanza de cristal de cuarzo (QCM), una sonda de ADN inmovilizada en la superficie 
del transductor y un sistema de procesamiento de información. El cambio en la frecuencia 
de oscilación del cristal, se da como consecuencia de la hibridación entre cadenas de ADN 
[92]. 
Debido a su bajo costo, reproducibilidad en los resultados, fácil operación, flexibilidad, y 
recientemente con la introducción de sistemas de alta frecuencia, su aumento de 
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sensibilidad; los genosensores piezoeléctricos ofrecen la posibilidad de desarrollar 
sistemas altamente específicos para la detección de una secuencia de ADN; por lo que 
pueden ser aplicados en distintas áreas como diagnóstico clínico, bioterrorismo, y ciencias 
ambientales; ya que en estos campos, es necesario el desarrollo de herramientas precisas, 
sensibles, pequeñas, ágiles y específicas que permitan brindar una detección y 
cuantificación del biomarcador [6,93,94]. 
El desarrollo de un genosensor basado en QCM requiere del diseño y construcción de una 
interfaz biológica, la cual es la base fundamental para la especificidad de los ensayos 
realizados en esta plataforma, además de ser un componente que influye en aspectos tan 
críticos como la accesibilidad del ligando a la superficie, la reactividad cruzada con otras 
especies, la reproducibilidad de la prueba y en la sensibilidad del dispositivo [95]. Además, 
este proceso debe llevarse a cabo de manera selectiva hacia el analito de interés, pero de 
manera que no se alteren las propiedades del transductor y que se genere la mayor señal 
posible. 
Esta interfaz representa la funcionalización del biosensor a través del método que inmoviliza 
la sonda de ADN, ya que es la directamente responsable de adaptar la superficie del 
dispositivo para la detección de la molécula de interés. Muchos de los avances en el área 
de biosensores, se centran en el desarrollo de múltiples técnicas de inmovilización 
orientadas a conseguir superficies que mejoren la eficiencia de la reacción interbiomolecular 
entre el biorreceptor y el analito de interés.  
Generalmente, la inmovilización de sondas de ADN sobre la superficie del transductor se 
ha realizado a través de uniones químicas como adsorción, enlaces covalentes e 
interacciones Avidina/Estreptavidina y Biotina [56,96–100]. A continuación, se hace una 
breve descripción de las metodologías más utilizadas para el desarrollo de la interfaz 
biológica de genosensores piezoeléctricos.  
1.2.4.1.2 Métodos de fisiadsorción electrostática 
La adsorción es la técnica más sencilla para inmovilizar sondas de ADN sobre la superficie 
del cristal de cuarzo, ya que no requiere la unión de otras moléculas a la superficie, ni 
modificaciones de las sondas de ADN. Este procedimiento se basa en la adsorción 
electrostática del grupo fosfato del biorreceptor génico, que se encuentra cargado 
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negativamente, sobre la superficie del material modificado previamente con una película 
positiva. Algunos autores, reportan el uso de películas polímericas catiónicas como una 
interfaz que proporciona una alta densidad de carga positiva [101,102]. 
A pesar de que esta técnica de inmovilización está dada por la aplicación de un protocolo 
rápido y con un uso mínimo de reactivos químicos, existen algunas limitaciones como la 
alta probabilidad de desorción del biorreceptor génico bajo la influencia de cambios de pH, 
fuerzas iónicas y temperatura. Además, las sondas de ADN se inmovilizan en una 
orientación aleatoria con múltiples sitios de anclaje a la superficie, lo que implica poca 
accesibilidad para el proceso de hibridación con la cadena complementaria [103]. 
1.2.4.1.3 Quimiadsorción 
A diferencia de la técnica de adsorción, la técnica de inmovilización de sondas de ADN por 
medio de uniones covalentes demuestra tener buena estabilidad, por lo que previene la 
desorción del biomarcador por agentes externos, y por consiguiente, permite regenerar la 
superficie del transductor. Además, esta técnica proporciona una buena orientación vertical, 
ya que el biorreceptor se une de manera covalente a la superficie del transductor, 
previamente modificada, por medio de un grupo químico que se conjuga en su extremo 5’ 
o 3’ [103–105]. 
Uno de los sistemas más estudiados y utilizados para modificar superficies por medio de 
uniones covalentes, es el de la formación de monocapas autoensambladas (SAM, self 
assembled monolayers). Éstas permiten la inmovilización ordenada de cadenas de ADN a 
superficies metálicas, por medio del acople de moléculas bifuncionales que tienen un 
extremo terminal con una fuerte afinidad por el sustrato elegido, y otro extremo con un grupo 
funcional capaz de formar enlace covalente con la biomolécula a inmovilizar [106]. 
Monocapas autoensambladas 
Las monocapas autoensambladas representan un sistema eficaz, flexible y reproducible 
con el cual se puede modificar las propiedades superficiales de distintos materiales como 
semiconductores, metales y óxidos metálicos. Estos conjuntos moleculares se forman 
espontáneamente en la superficie del material por medio de la adsorción de constituyentes 
moleculares a partir de una solución o fase gaseosa que se deposita sobre el sustrato 
formando estructuras cristalinas o semicristalinas [80,107]. 
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Las moléculas bifuncionales más estudiadas, para la inmovilización de cadenas de ADN 
sobre sustratos de oro, son los alcanotioles debido a su buena estabilidad térmica, 
mecánica y química, fácil preparación y versatilidad en el grupo funcional [74]. Tal como se 
representa en la Figura 1-7, los alcanotioles se pueden dividir en tres partes: el grupo 
funcional terminal de “cabeza” que es adsorbido por afinidad a la superficie del sustrato a 
través de enlaces químicos, es decir, por medio del proceso de quimiadsorción; un 
esqueleto hidrocarbonado de cadena alquílica que propicia la aparición de fuerzas Van der 
Waals entre las cadenas; y finalmente, el grupo funcional terminal o grupo “cola” que es el 
que le proporciona su funcionalidad y especificidad por su capacidad de formar enlaces 
covalentes con la biomolécula de interés [108] (Figura 1-7). 
Figura 1-7. Partes de un alcanotiol 
 
Desde el punto de vista energético, el grupo funcional “cabeza” es el que propicia el proceso 
más exotérmico, debido a la tendencia de las partículas de la superficie a adsorber el 
material orgánico que se deposita sobre ellas con el fin de disminuir la energía libre entre 
el ambiente y la superficie del material, por lo que las moléculas intentan ocupar los sitios 
disponibles sobre la superficie del sustrato a través de enlaces químicos; formando 
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Figura 1-8. Monocapa autoensamblada (SAM) 
 
La reacción específica de anclaje por quimisorción entre el alcanotiol y el sustrato de oro se 
muestra en la ecuación (1.5). Esta reacción se da a través de una adición oxidativa del 
grupo tiol o grupo cabeza del alcanotiol a la superficie del oro, seguida de una eliminación 
reductiva del hidrógeno. Si la superficie del sustrato se encuentra libre de partículas 
químicamente activas, el hidrógeno del enlace S-H se separa como una molécula de H2 
[109]. 
𝑅 − 𝑆 − 𝐻 + 𝐴𝑢𝑛
0 → 𝑅 − 𝑆−𝐴𝑢+ ∙ 𝐴𝑢𝑛
0 + 1 2⁄ 𝐻2 (1.5) 
De acuerdo a la anterior reacción, la especie que sufre quimisorción sobre el oro es la 
molécula de tiol y la interacción más importante para que se forme el paquete cerrado y 
organizado de monocapas es la fortaleza del enlace Au – S que se forma. La naturaleza de 
esta interacción covalente ha sido confirmada mediante distintas técnicas de 
caracterización como: espectroscopia fotoelectrónica de rayos X (XPS, X-ray photoelectron 
spectroscopy), espectroscopia infrarroja por transformada de Fourier (FTIR, Fourier 
transform infrared spectroscopy), espectroscopia Raman, y otras técnicas electroquímicas 
[110]. 
El proceso de inmovilización de la molécula de interés a través de monocapas 
autoensambladas más empleado y estudiado es la inmersión del sustrato limpio en una 
solución de alcanotioles en etanol a una concentración que oscila entre 1 – 10 mM por 
aproximadamente 12 – 18 horas a temperatura ambiente. La unión covalente entre los 
átomos de oro y azufre se da rápidamente, sin embargo, el proceso de reorganización es 
lento y requiere de un tiempo relativamente largo para maximizar la densidad molecular y 
disminuir los defectos que se forman en la monocapa. Debido a que las moléculas adoptan 
Sustrato 
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estructuras y patrones geométricos regidos por la termodinámica de un proceso de 
quimisorción complejo, los defectos que se forman se originan por factores extrínsecos e 
intrínsecos al proceso de autoensamble. Luego de que se forma la monocapa, algunos 
experimentos proceden a realizar la modificación del otro grupo funcional terminal o “cola” 
de las moléculas a través de una alteración química que tiene como objetivo activar este 
grupo funcional y maximizar la reacción entre las moléculas de la monocapa y la molécula 
que se quiere inmovilizar. Posterior a este paso, se debe exponer la superficie del sustrato 
ya modificada a la presencia de una solución rica en la molécula a inmovilizar con el fin de 
que dicha estructura se una por medio de enlaces químicos covalentes a la SAM. 
Finalmente, se recomienda incubar el sustrato en una solución de bloqueo la cual inhiba los 
grupos funcionales que sean potencialmente activos y que no hayan reaccionado para 
formar el enlace covalente con la molécula a inmovilizar [12,13,80]. 
Una alternativa de las SAM, son las monocapas autoensambladas mixtas (MSAM, mixed 
self assembled monolayers) que se esquematizan en la Figura 1-9. Estas comprenden una 
mezcla con proporciones definidas de diferentes estructuras moleculares. Esta 
configuración provee una ruta para controlar las propiedades de la superficie del material a 
nivel molecular, ya que permite formar arreglos moleculares cuya propia dimensión física 
impediría un montaje directo y organizado. El método más estudiado para la formación de 
MSAM sobre sustratos de oro es la adsorción a partir de soluciones que contienen mezclas 
de alcanotioles de diferentes longitudes. 
El uso de MSAM a partir de la combinación de moléculas de alcanotioles segregadas por 
el tipo de grupo funcional que presentan, permite controlar la densidad de puntos de 
interacción de la biomolécula con la estructura. De esta manera el alcanotiol con grupo 
funcional inerte, que no va a reaccionar con la molécula a inmovilizar, se utiliza en una 
fracción molar mayor que el alcanotiol con grupo funcional reactivo, y ejerce la función de 
molécula espaciadora permitiendo minimizar el impedimento estérico entre las moléculas 
que forman la estructura inmovilizada, posibilitando una distribución y densidad controlada 
de la biomolécula sobre la superficie por medio de la variación de la proporción entre las 
moléculas que conforman la monocapa [111,112]. 
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Figura 1-9. Monocapas autoensambladas mixtas (MSAM) 
 
Las moléculas de alcanotiol que forman la monocapa mixta pueden tener el mismo número 
de átomos de carbono en sus cadenas, sin embargo, si la longitud de la cadena 
hidrocarbonada que corresponde al tiol con grupo funcional inerte es menor que la cadena 
hidrocarbonada de la molécula con grupo funcional reactivo, se aumenta la accesibilidad 
de la molécula de interés al grupo funcional de “cola” libre para reaccionar y se evitan los 
impedimentos estéricos que causarían inactividad de la estructura a inmovilizar. Muchos 
autores describen las MSAM con diferentes longitudes de cadenas hidrocarbonadas y a 
pesar de que no se tiene una dupla ideal, muchos trabajos concluyen que una diferencia de 
5 átomos de carbono entre las moléculas que conforman la monocapa es suficiente 
[108,113]. Además, distintos estudios confirman que arreglos moleculares por medio de 
MSAM, especialmente aquellas formadas por alcanotioles de cadena larga, son más 
eficaces que las SAM compuestas por un único tiol porque previenen las interacciones 
inespecíficas y la desnaturalización del biorreceptor [112]. 
1.2.4.1.4 Avidina/Estreptavidina y Biotina 
Otra estrategia para la inmovilización no covalente de las sondas de ADN sobre la superficie 
del genosensor piezoeléctrico, se basa en el complejo de formación avidina/estreptavidina 
– biotina. Esto se debe a que la molécula de biotina puede interactuar con el sitio de unión 
de las proteínas avidina y estreptavidina, con una constante de afinidad muy alta (𝐾𝑎 = 1 ×
10−15 𝑀), cercana al enlace covalente; por lo que la formación del complejo proteico no se 
afecta por variaciones de pH, temperatura, solventes orgánicos, presencia de agentes 
desnaturalizantes, detergentes, y enzimas proteolíticas [103,114,115].  
Molécula espaciadora 
Molécula con grupo 
funcional reactivo 
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La estreptavidina y la avidina son proteínas tetraméricas que incorporan cuatro sitios de 
unión idénticos. La primera es una proteína aislada de la bacteria Streptomyces avidinni, 
mientras que la segunda es una proteína glicosilada que se aísla de la clara de huevo. 
Debido a que la estreptavidina carece de cadenas laterales de carbohidratos y tiene un 
punto isoeléctrico cercano al pH neutro, es más utilizada en aplicaciones que involucran 
interacciones biológicas [116]. 
La estreptavidina es un homotetrámero de aproximadamente 56 kDa que tiene una alta 
termoestabilidad, su temperatura de desnaturalización es de 73 °C para el estado nativo de 
la proteína y 112 °C para el complejo estreptavidina – biotina. Además, es resistente a 
variaciones de pH, temperatura, agentes desnaturalizantes y degradación enzimática, por 
lo que es usada en un amplio rango de condiciones experimentales. Se han identificado 
proteínas homólogas de la estreptavidina en bacterias, hongos, ranas y pollos; los cuales 
son organismos que están taxonómicamente distantes entre sí, y la mayoría de estas 
proteínas comparten estructuras terciarias y cuaternarias, lo que sugiere que la estructura 
tiene una energía favorable en su plegado. Debido a que la molécula puede tolerar varias 
mutaciones, representa una buena plataforma para estudios experimentales, 
especialmente su uso en sistemas químicos y biológicos [117,118]. 
Generalmente, el uso de estreptavidina en sistemas que involucran la interacción biológica 
de moléculas, requiere conjugar el biorreceptor con una molécula de biotina. Esta molécula 
es un anillo de tetrahidrotiofeno de aproximadamente 244 Da, que tiene una cadena lateral 
de ácido valérico unido a un anillo de imidazolidona que forma ocho posibles 
esteroisómetros. Solo la biotina D (+) se encuentra presente en algunos alimentos, pero no 
puede ser sintetizada por mamíferos. Estos la deben tomar como un suplemento esencial, 
ya que esta vitamina del complejo B es fundamental para metabolizar aminoácidos, 
carbohidratos y grasas; además, algunos estudios señalan que esta proteína podría 
participar en la regulación de la transcripción o expresión de diferentes proteínas [119,120]. 
El desarrollo de genosensores piezoeléctricos emplea la unión estreptavidina – biotina para 
inmovilizar el biorreceptor sobre la superficie del transductor, la Figura 1-10 muestra una de 
las estrategias más utilizadas, la cual consiste en la inmovilización de la estreptavidina 
sobre la superficie del cristal de cuarzo con electrodo de oro (Figura 1-10A) para su posterior 
interacción con la biotina, la cual se encuentra unida al extremo 5’ o 3’ de la cadena de ADN 
que se emplea como biorreceptor (Figura 1-10B) [99,103,121]. 
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Figura 1-10. Inmovilización de cadenas de ADN por medio de la unión entre la proteína estreptavidina y 
la molécula biotina. A. Inmovilización de la proteína estreptavidina. B. Unión entre la proteína 




2 Selección y diseño de la secuencia de ADN 
2.1 Introducción 
En el desarrollo de un genosensor para la detección de E. coli O157:H7, el paso inicial es 
la selección del biomarcador adecuado, que al ser detectado por el sistema indique 
directamente la presencia del patógeno en la respectiva muestra. Se han caracterizado 
aproximadamente 1.4 Mpb dentro del genoma de la bacteria, que representan secuencias 
específicas para el serotipo, por lo que se tiene una cantidad considerable de genes que 
podrían ser candidatos potenciales, para ser seleccionados como biomarcadores. Los 
genes más utilizados en el desarrollo de pruebas moleculares, son aquellos que codifican 
para los factores de virulencia asociados con las toxinas shiga y los antígenos flagelar H7 
y somático O157. Este último es muy utilizado debido a que las cadenas laterales de este 
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Por lo tanto, para realizar el proceso de detección del biomarcador por medio del 
genosensor piezoeléctrico es necesario seleccionar la sonda biorreceptora de ADN, la cual 
debe estar inmovilizada sobre la superficie del sustrato y es la encargada de reconocer e 
interactuar con el analito de interés, por lo que deben tener una fuerte afinidad y ser 
complementarias entre ellas [123]. Las condiciones que se tienen en cuenta al momento de 
la selección de la secuencia de ADN que representa el biorreceptor y el biomarcador, no 
sólo influyen en la afinidad entre las cadenas de ácidos nucleicos, sino también en la 
especificidad de la técnica y la escasa aparición de estructuras secundarias que puedan 
dificultar los procesos de hibridación. Además, el diseño del biorreceptor es esencial para 
la funcionalización de la superficie, ya que de este depende la adecuada unión de la sonda 
biorreceptora a la superficie del transductor, por medio de la interfaz biológica [124]. 
Teniendo en cuenta lo anterior, se realizó una matriz de priorización para seleccionar la 
secuencia de ADN que se emplea como biorreceptor y analito de interés en el genosensor 
piezoeléctrico. El diseño de la sonda biorreceptora, se llevó a cabo teniendo en cuenta las 
metodologías de funcionalización de superficies más empleadas para el desarrollo de 
genosensores piezoeléctricos.  
2.2 Materiales y métodos 
Debido a que las cadenas laterales del antígeno O de las cepas de E. coli se constituyen 
como moléculas de superficie inmunodominantes, y existe una variabilidad en los genes 
que expresan este antígeno entre las cepas estrechamente relacionadas de E. coli, se 
decidió seleccionar una secuencia de la región rfbE como biomarcador para la detección 
de E. coli O157:H7 [33,35]. Para elegir la secuencia a detectar del gen rfbE se realizó una 
matriz de priorización o decisión según la metodología descrita por Ulrich et al. [125], con 
el fin de evaluar una serie de secuencias potenciales para utilizar como analito de interés y 
sonda biorreceptora en el genosensor piezoeléctrico.  
Para la selección de la secuencia, se analizaron los valores de especificidad que indica la 
capacidad que tiene la prueba de identificar la presencia de E. coli O157:H7 en las muestras 
que efectivamente contienen al patógeno [6]. La longitud de la cadena de ADN que incide 
en la selectividad de la técnica, es decir, en la probabilidad de encontrar la misma secuencia 
en otro organismo diferente al de interés; además también influye en la aparición de 
estructuras secundarias que impiden el proceso de hibridación [126,127]. El porcentaje de 
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guanina y citosina incide en la estabilidad de la estructura de la doble cadena de ADN, ya 
que la formación de tres puentes de hidrógeno entre las bases de guanina y citosina, no 
sólo le confiere una mayor estabilidad al sistema, comparado con la formación de dos 
puentes de hidrógeno que se forman entre las bases de adenina y timina, sino que también 
evita la hibridación no específica. Finalmente, se tuvo en cuenta la información bibliográfica 
disponible, es decir, el número de estudios reportados en la literatura que empleaban una 
secuencia de la región rfbE para la detección de E. coli O157:H7. A continuación se le 
asignó una puntuación relativa de 0 a 100 a cada parámetro, según la importancia de la 
característica en la aplicación particular, y finalmente se definió un valor mínimo y un valor 
deseable a cada propiedad, según lo recomendado por la literatura [51,74,92,127,128].  
A continuación se presenta la Tabla 2-1, que tiene los valores mínimos y los valores 
deseables de las características que se tuvieron en cuenta para la selección de la secuencia 
de E. coli O157:H7, así como la máxima puntuación que se le puede dar a cada una de 
ellas.  




Valor mínimo Valor deseable 
Puntuación 
máxima 
Especificidad 95% 100% 35 
Longitud de la 
secuencia (pb) 
16 24 25 
Porcentaje de 
guanina y citosina 
30% 50% 20 
Información 
bibliográfica 
2 referencias 5 referencias 20 
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Para el diseño de la sonda biorreceptora, se tuvieron en cuenta las metodologías más 
utilizadas para la inmovilización de sondas de ADN sobre la superficie de un cristal de 
cuarzo con electrodo de oro, tales como la formación de enlaces covalentes, por medio de 
monocapas autoensabladas mixtas, entre grupos aminos del biorreceptor y grupos 
carboxilos de la monocapa; y la interacción entre la proteína estreptavidina y la molécula 
de biotina. El diseño de la sonda tuvo en cuenta la incorporación de un espaciador vertical 
y la conjugación de la secuencia biorreceptora con moléculas que faciliten su inmovilización 
sobre la superficie del transductor.  
La empresa Eurogentec® fue el proveedor de todas las cadenas de ADN, las cuales fueron 
adquiridas en forma liofilizada, y reconstituidas a una concentración de 100 µM en tampón 
TE (10 mM Tris + 1 mM EDTA, pH 7.5) para conservar su estabilidad. 
2.3 Resultados 
2.3.1 Selección de la secuencia de ADN 
A partir de una revisión bibliográfica, se tomaron como candidatas cinco secuencias de la 
región rfbE, que hayan sido utilizadas en por lo menos dos estudios para el desarrollo de 
técnicas moleculares de detección. En la Tabla 2-2, se presentan los valores específicos 
de las características consideradas para las secuencias que se seleccionaron como 
posibles candidatas. 
















100% 36 50% 
2 referencias 
[129,130] 




















100% 30 50% 
3 referencias 
[23,122,137] 
El diseño, selección y modificación de oligonucleótidos se basa en el uso de herramientas 
bioinformáticas y acceso a bases de datos genómicas, ya que permiten el análisis funcional 
y personalizado de genes. Una de las herramientas más utilizadas es BLASTn (Nucleotide 
Basic Alignment Search Tool) que posibilita el diseño de cebadores específicos para PCR, 
selección de enzimas de restricción y verificación de los alineamientos con secuencias 
análogas [138]. Se utilizó la herramienta BLAST para confirmar la especificidad y la 
pertinencia de la secuencia con el organismo a detectar, los parámetros dados por la 
plataforma arrojan un 100% de identidad de las secuencias candidatas con el genoma 
reportado para E. coli O157:H7. 
En la determinación de la longitud de la secuencia, se tuvo en cuenta que la sonda de ADN 
se debe fijar en el soporte a través de uno de sus extremos, de forma que las moléculas se 
encuentren en posición vertical para favorecer la accesibilidad e hibridación con la 
secuencia diana. Sin embargo, a medida que se aumenta la longitud de la sonda de ADN, 
es más probable que se presente auto complementariedad o comiencen a hacer múltiples 
contactos con la superficie y sea más difícil de remover estos enlaces [74]. De acuerdo al 
modelo matemático planteado por Chan et al. [139], la densidad óptima de la sonda en una 
superficie se da cuando las moléculas tienen menos de 100 bases para una hibridación 
directa en solución; además el estudio presentado por Steel et al. [127] complementa este 
modelo, al concluir que la densidad superficial es independiente de la longitud de la sonda 
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de ADN para cadenas con un tamaño de 24 bases. Por otro lado, la unicidad de la secuencia 
se tiene parcialmente garantizada a partir de una cadena de 16 nucleótidos, ya que si se 
asume que las cuatro bases aparecen de forma aleatoria e independiente con una 
probabilidad de 0.25, la longitud (λ) será potencialmente única si 4𝜆 > 3 × 109 , lo cual 
requeriría que λ > 15.741; este cálculo se hace tomando en cuenta el tamaño del genoma 
humano [126].  
Con respecto al porcentaje de guanina y citosina se recomienda un porcentaje entre 30 – 
50%, ya que la unión entre las bases G – C es mucho más estable debido a los tres puentes 
de hidrogeno que se forman, en comparación a los dos puentes de hidrogeno que se dan 
entre las bases A – T; por lo cual le confiere mayor estabilidad a la estructura de doble 
cadena y disminuye la probabilidad de hibridación no específica para proporciones de G – 
C que se encuentren en este rango [124,140,141].  
A partir de las secuencias de ADN candidatas y de las características de selección, se 
realizó la matriz de priorización que se encuentra en la Figura 2-1. 
Figura 2-1. Matriz de priorización para la selección del analito de interés 
 
Los resultados presentados en la Figura 2-1 evidencian las cinco secuencias que se 
consideraron como candidatas para la detección de E. coli O157:H7, el resultado más bajo 
fue para la secuencia (3) con una puntuación de 70, ya que es la cadena de ADN que 
presenta uno de los porcentajes más bajos de G – C y la que más difiere del valor deseado 
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para la longitud de la secuencia. Por otro lado, los puntajes más altos fueron para las 
secuencias (4) y (5) debido a que la diferencia entre el número de bases con respecto al 
valor deseado del tamaño de la cadena es aproximadamente igual, sin embargo, la 
secuencia (5) cumple con el valor deseado del porcentaje de G – C y se encontraron dos 
referencias bibliográficas en las que se realiza una validación de la sonda, diseñada 
inicialmente por Perelle et al. [137], aplicando un acercamiento modular a la combinación 
de variables no prescritas y desarrolladas en uno o más laboratorios [23,122]. De acuerdo 
a lo anterior, se selecciona la secuencia (5) como analito de interés, y su respectiva 
complementaria como biorreceptor. 
2.3.2 Diseño de la sonda biorreceptora 
Una vez seleccionada la secuencia del biomarcador y su respectiva secuencia 
complementaria como sonda biorreceptora, se procede a elegir las modificaciones 
pertinentes de esta última, con el fin de facilitar su inmovilización a la superficie por medio 
de la interfaz biológica, la cual se basa en la formación de enlaces covalentes y la unión 
entre la proteína estreptavidina y la molécula biotina. 
Las especificaciones de las secuencias de ADN adquiridas para el desarrollo de este 
trabajo, se describen a continuación: 
 Sonda de ADN para funcionalización de la superficie por medio del método de 
MSAM: la sonda fue conjugada con un grupo amino en su extremo 5’ para facilitar 
el proceso de inmovilización, mediado por el grupo carboxilo de la molécula reactiva 
que compone las monocapas autoensambladas mixtas. Además, a esta secuencia 
le ha sido incorporada en el extremo 5’, una secuencia de 15 timinas como 
espaciador vertical entre la interfaz biológica y la secuencia a detectar, cuya 
finalidad es alejar de la superficie del transductor la zona de la cadena donde se va 
a producir la hibridación. El número de timinas empleado fue estudiado previamente 
por García [74], en el que empleó diferentes números de timinas, y concluyó que 
una secuencia espaciadora óptima de 15 nucleótidos favorece la hibridación entre 
el biorreceptor y el analito de interés. La modificación se incluyó en el extremo 5’, ya 
que de las dos posiciones es las más frecuentemente utilizada. Esto se debe a que 
el anclaje de sondas de ADN, sobre superficies de oro por medio del extremo 3’, 
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muestran una conformación plana o paralela a la superficie del material, lo que 
impide el proceso de hibridación [142]. 
 Sonda de ADN con biotina para funcionalización por medio de la proteína 
estreptavidina: la cadena de ADN fue conjugada con una biotina en su extremo 5’ 
que contiene un espaciador de 16 átomos, basado en la molécula trietilenglicol con 
cuatro átomos de oxígeno. Estos últimos le confieren propiedades hidrofílicas al 
brazo, lo que lo hace más lineal con respecto a otras conjugaciones más hidrófobas 
cuando se utiliza en tampones acuosos para experimentos de hibridación [143,144]. 
Además, a esta secuencia de ADN le fue agregada una cadena de 15 timinas como 
espaciador vertical [74]. 
 Cadena complementaria de ADN con biotina: La cadena complementaria fue 
conjugada en su extremo 5’ con una molécula de biotina, la cual está unida a la 
secuencia por medio de un nucleótido de timina y un espaciador de 10 átomos. Esta 
secuencia de ADN se utilizó para la verificación del proceso de hibridación.  
Las sondas de ADN y las secuencias complementarias, usadas en este trabajo se 
presentan en la Tabla 2-3. 
Tabla 2-3. Representación de secuencias de ADN con modificaciones en los extremos 3’ y 5’ 
Oligonucleótidos Secuencia 5’ – 3’ Representación gráfica 
Sonda de ADN 
para 
funcionalización 
de la superficie 





AGA-GAG-GAA-TTA-AGG – 3’ 
 
NH2 
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Sonda de ADN 
con biotina para 
funcionalización 

















Se seleccionó la secuencia AGG-ACC-GCA-GAG-GAA-AGA-GAG-GAA-TTA-AGG (5), la 
cual se encuentra en la región rfbE de la bacteria E. coli O157:H7 y codifica parte de las 
cadenas laterales del antígeno O; para ser no solo la secuencia que representa la sonda 
biorreceptora que se inmoviliza sobre la superficie del transductor a través de la interfaz 
biológica, sino también para ser el analito de interés para el biosensor piezoeléctrico, que 
es la técnica de detección desarrollada en este trabajo. Esta secuencia es una buena 
candidata para ser tenida en cuenta en el desarrollo de una prueba de detección por medio 
de hibridación de cadenas de ADN, ya que mostró alta especificidad al serotipo de la 
bacteria, el 50% de su secuencia son enlaces G – C, la longitud de la cadena no difiere 
mucho del valor en el que se considera que la densidad de la sonda sobre la superficie no 
depende del tamaño, y se encuentra validada por dos autores diferentes, los cuales 
demuestran la sensibilidad, especificidad y exactitud alcanzada para el desarrollo de 
técnicas moleculares cuando se utiliza esta secuencia como biomarcador. 
Por otro lado, a las sondas biorreceptoras de ADN les fueron incorporadas 15 timinas como 
espaciador vertical en el extremo 5’, con el fin de disminuir el impedimento estérico del 
evento biológico a detectar. Además, la sonda de ADN que se empleará para la 
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funcionalización por medio de MSAM, fue conjugada en su extremo 5’ con un grupo amino 
para facilitar su interacción con el alcanotiol con grupo funcional reactivo. La metodología 
de inmovilización que se basa en la interacción entre la proteína estreptavidina y la molécula 
biotina, utiliza una sonda conjugada en su extremo 5’ con esta vitamina por medio de una 
molécula basada en trietilenglicol; y la cadena complementaria se conjugo en el mismo 
extremo con biotina para verificar el proceso de hibridación.  
3 Desarrollo de un genosensor piezoeléctrico para la detección 
de E. coli O157:H7 
3.1 Introducción 
Un biosensor es un dispositivo analítico que utiliza un componente biológico (biorreceptor) 
y un transductor eléctrico para detectar la presencia de compuestos químicos o analitos de 
interés dentro de una muestra compleja [7]. Un biosensor que emplea una sonda de ADN 
como biorreceptor y de transductor un cristal piezoeléctrico configurado como microbalanza 
de cristal de cuarzo, es conocido como genosensor piezoeléctrico. 
La estrategia de inmovilización es el proceso mediante el cual se da la integración del 
biorreceptor con el transductor del biosensor. Esta molécula de reconocimiento es la 
encargada de interactuar con el analito, de modo que se produzca un efecto capaz de ser 
detectado y cuantificado de acuerdo al principio físico que utilice el transductor. Una de las 
estrategias más utilizadas para la inmovilización del biorreceptor sobre la superficie del 
biosensor es por medio de interacciones químicas fuertes, ya que este tipo de unión logra 
formar una interfaz biológica que proporciona una carga superficial muy estable frente a las 
variaciones de pH, temperatura, agentes desnaturalizantes y degradación enzimática [104]. 
La construcción de una interfaz biológica adecuada, constituye una etapa esencial para 
desarrollar un biosensor, ya que influye en aspectos como la accesibilidad de la molécula 
de interés al biorreceptor, la especificidad, la sensibilidad y la reproducibilidad del ensayo 
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[74]. Para ello, se ha propuesto para este trabajo la aplicación de dos metodologías: MSAM 
e interacciones estreptavidina – biotina. Las MSAM permiten controlar la densidad de 
puntos de interacción del biorreceptor con la monocapa formada, mediante la combinación 
de moléculas de alcanotioles con diferentes grupos funcionales, para lograr una 
inmovilización ordenada que permita la accesibilidad de la molécula diana con la molécula 
biorreceptora, sin impedimentos estéricos con otras estructuras de la interfaz [112]. Por otro 
lado, la unión del biorreceptor a la superficie del transductor, a través de la interacción 
estreptavidina – biotina es una opción robusta y simple para el desarrollo de la interfaz 
biológica, ya que el arreglo molecular formado, no depende del punto isoeléctrico de la 
proteína, la inmovilización se puede hacer en flujo, y la superficie tiene cargas 
electrostáticas mucho más bajas, comparadas con las modificaciones que emplean la 
reacción de la carbodiimida para inmovilizar biomoléculas [145]. 
Por otro lado, un cristal piezoeléctrico actuando como una QCM permite medir los cambios 
de la densidad superficial de masa que ocurren en una capa infinitesimalmente delgada y 
considerada rígida, la cual se encuentra en contacto con el cristal [84]. Los cambios en la 
delgada capa en contacto con el cristal modifican las propiedades electroacústicas del 
sensor piezoeléctrico; por lo tanto, una adecuada medida de las propiedades eléctricas del 
cristal permitirá registrar los cambios de masa ocurridos en la delgada capa que se 
encuentra en la superficie del sensor. En biosensores piezoeléctricos son empleadas dos 
metodologías, para obtener la variación de masa a partir de la medida de una de las 
variables eléctricas del sensor: variación de la frecuencia de resonancia y variación de fase. 
La primera se basa en la medición continua de la frecuencia de resonancia del cristal, que 
está relacionada con la variación de la densidad superficial de masa depositada sobre la 
superficie del cristal [81]; mientras que la segunda metodología, se basa en integrar el cristal 
piezoeléctrico con una señal de frecuencia constante y cercana a la frecuencia de 
resonancia del cristal, y medir continuamente la fase de la señal [89]. 
Una capa rígida delgada puede ser generada sobre la superficie del electrodo de oro de un 
cristal de cuarzo al inmovilizar, mediante una monocapa de alcanotioles y una monocapa 
proteica de estreptavidina, una sonda de ADN. Cuando el sensor piezoeléctrico, 
previamente funcionalizado se pone en contacto con la muestra que contiene la cadena 
complementaria de ADN y ocurre el proceso de hibridación, se modifican las propiedades 
eléctricas de la QCM permitiendo establecer una relación entre las variaciones de la 
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concentración del analito y los cambios de la señal. La medición de la concentración de 
analitos ha sido la aplicación más común con los biosensores piezoeléctricos [146–148]. 
En este capítulo se describe el desarrollo de un genosensor piezoeléctrico de alta 
frecuencia para la detección de la secuencia que codifica el antígeno O de la bacteria E. 
coli O157:H7. 
3.2 Materiales y métodos 
3.2.1 Materiales 
3.2.1.1 Cristales piezoeléctricos 
La Figura 3-1 muestra los cristales piezoeléctricos recubiertos con oro empleados para el 
desarrollo de este trabajo, los cuales son comercializados por la empresa Advanced Wave 
Sensors S.L., (Paterna, España). Estos sensores son cristales de cuarzo de mesa invertida 
en corte AT, con un área total de 36 mm2 y un espesor de aproximadamente 330, 33 y 17 
µm para los cristales de 5, 50 y 100 MHz, respectivamente. La superficie activa de los 
sensores es de 0.79 mm2 para un diámetro de 1 mm en los sensores de 100 y 50 MHz, 
mientras que para los cristales de 5 MHz se tiene una superficie de 113.1 mm2 y un diámetro 
de 12 mm. Los cristales de 50 y 100 MHz son ensamblados en una ficha de poliéter 
étercetona (PEEK, polyether ether ketone) con un orificio cónico para exponer la superficie 
del cristal de cuarzo recubierto de oro, que es donde se producen los eventos de 
inmovilización e hibridación de cadenas de ADN. 
Figura 3-1. Cristal de cuarzo recubierto de oro. A. 50 y 100 MHz. B. 5 MHz 
  
A B 
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3.2.1.2 Celda de flujo 
Los sensores de 50 y 100 MHz se introducen en una celda de flujo, que fue adquirida a la 
empresa Advanced Wave Sensors S.L., (Paterna, España), que tiene dos componentes 
principales: la estructura superior e inferior  (Figura 3-2A). Los cristales se acomodan en la 
estructura inferior de aluminio, para luego acoplar la estructura superior de 
polimetilmetacrilato (PMMA, poly methyl methacrylate) y polisulfona (PSU, polysulfone), por 
medio de una junta tórica de nitrilo. Las dimensiones de la celda son de 47 (L) x 33 (W) x 
60 (H) mm y tiene un volumen interno de 5.5 µL. Las soluciones de trabajo llegan al cristal 
por medio de una tubería de politetrafluoroetileno (PTFE, polytetrafluoroethylene) con 
espesor de pared de 1.59 mm, la cual se acopla a la celda por medio de un racor de 
polipropileno M6 y una contera de clorotrifluoroetileno (CTFE, chlorotrifluoroethylene). A 
diferencia de la celda anteriormente descrita, la cámara de flujo que se utiliza para los 
sensores de 5 MHz tiene una estructura inferior de aluminio con un acople específico para 
la forma y tamaño de los cristales en esta frecuencia (Figura 3-2B).  




3.2.1.3 Plataforma de medida 
La celda de flujo se acopla en la plataforma A20 de la empresa Advanced Wave Sensors 
S.L., (Paterna, España), la cual se utiliza para caracterizar la respuesta del sensor en tiempo 
real. Este sistema mide la frecuencia de resonancia de cristales piezoeléctricos en un rango 
de 5 – 150 MHz, por lo que se empleó para monitorear la respuesta en tiempo real de 
45 Desarrollo de un genosensor piezoeléctrico de alta frecuencia 
 
cristales de 5 MHz en el séptimo armónico (35 MHz), sensores de 50 MHz en el tercer 
armónico (150 MHz) y cristales de 100 MHz en el primer armónico (Figura 3-3). 
Figura 3-3. Plataforma A20  
 
El sistema que permite el paso de las soluciones a través del sensor es controlado por 
medio de la plataforma F20, adquirida a la empresa Advanced Wave Sensors S.L., 
(Paterna, España). Esta plataforma consta de un equipo automatizado de flujo controlado 
por una jeringa con volumen de 250 µL (Hamilton, Bonaduz, Suiza), una válvula de 
distribución HCVX con seis puertos (Hamilton, Bonaduz, Suiza), una válvula de inyección 
PSD4 (Hamilton, Bonaduz, Suiza) y una bomba solenoide 120SP, que se utiliza para la 
inyección de la muestra (Bio-Chemvalve, Zurück, Alemania) (Figura 3-4).  
Figura 3-4. Plataforma F20  
 
Las soluciones de trabajo son recolectadas por la válvula de distribución, la cual se conecta 
a la válvula de inyección y esta a su vez, a la celda de flujo donde se encuentra el área 
activa del cristal piezoeléctrico. La válvula de inyección tiene dos modos de conexión: load 
e inject. En el modo load, se carga la muestra que contiene el analito de interés, por medio 
Jeringa 
Válvula de distribución 
Bomba solenoide 
Válvula de inyección 
CH1  CH2  CH3  CH4  
Puerta modular 
Orificios para tubos de muestra 
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de la bomba solenoide, a un circuito con un volumen de 250 µL (loop) que está conectado 
a la válvula de inyección; el excedente de la muestra es llevado a un recipiente de descarte, 
además, las soluciones que llegan desde la válvula de distribución son llevadas 
directamente a la celda de flujo. En el modo inject, la muestra que se encuentra cargada en 
el loop es transportada a la celda de flujo y las soluciones que son impulsadas por la válvula 
de distribución pasan por el loop y luego al cristal piezoeléctrico recubierto de oro (Figura 
3-5). 






Los reactivos utilizados en la funcionalización de los cristales de cuarzo con electrodo de 
oro, fueron suministrados por Merck®, entre ellos: tampón fosfato salino (PBS, phosphate 
buffered saline) 0.1 M pH 7.5, dodecilsulfato sódico 20% (SDS, sodium dodecyl sulfate), 
Desecho 
Desecho 




Válvula de distribución 
Válvula de inyección 
Celda de flujo 
Bomba solenoide 
LOAD/INJECT 
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hidróxido de potasio (KOH), peróxido de hidrógeno 50% (H2O2), etanol ultra puro 
(CH3CH2OH), ácido 16-mercaptohexadecanoico 97% (MHDA, 16-Mercaptohexadecanoic 
acid), 11-Mercapto-1-undecanol 97% (MUD, 11-Mercapto-1-undecanol), 1-etil-3-[3-
dimetilaminopropil] carbodiimida 99% (EDC), N-hidroxisuccinimida (NHS) 98%, 
etanolamina 99% (NH2CH2CH2OH), estreptavidina, biotina (C10H16N2O3S) e hidróxido de 
sodio (NaOH). Los oligonucleótidos con sus respectivas modificaciones fueron adquiridos 
en la empresa Eurogentec® (ver Tabla 2-3). El COBAS Cleaner® es elaborado y distribuido 
de forma exclusiva por Hoffman – La Roche®. 
3.2.2 Métodos 
Para el desarrollo de este proyecto, la funcionalización de la superficie del sustrato de oro 
a partir de la inmovilización de la sonda biorreceptora de ADN, se realizó por medio de la 
técnica de MSAM y la unión estreptavidina/biotina. La detección del analito de interés por 
medio de la hibridación de cadenas de ADN, se realizó a través de una microbalanza de 
cristal de cuarzo con frecuencia fundamental de 5, 50 y 100 MHz. Las QCM de 5 y 50 MHz, 
detectaron el evento biológico en el séptimo y tercer armónico de la frecuencia fundamental, 
respectivamente. 
3.2.2.1 Protocolo de lavado de la plataforma A20 y F20 
Es necesario limpiar la plataforma A20 y el sistema de fluídica, con el fin de desnaturalizar 
y remover las moléculas orgánicas que pudieron quedar inmovilizadas por adsorción o 
atrapamiento físico en el sistema. 
Inicialmente se debe lavar la tubería que distribuye agua, PBS 0.1 M pH 7.5, y la muestra; 
con COBAS® Cleaner, agua Milli-Q y etanol, luego deben ser secadas con Nitrógeno 
gaseoso. Una vez limpias esas tuberías, se procede a hacerle pasar al sistema con ayuda 
del sistema de fluídica y en modo inject: COBAS® Cleaner, agua Milli-Q, etanol, y 
nuevamente agua Milli-Q; durante 25 minutos a una velocidad de 250 µL/min. Finalmente, 
se conecta la celda de flujo con el cristal piezoeléctrico recubierto de oro, para comenzar 
los ensayos de inmovilización e hibridación de cadenas de ADN.  
3.2.2.2 Protocolo de inmovilización por medio de MSAM 
Lavado del cristal 
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Inicialmente se debe hacer un lavado del cristal de cuarzo recubierto de oro, para disponer 
de una superficie libre de componentes orgánicos que puedan obstaculizar el proceso de 
quimisorción, entre la superficie del sustrato de oro y el grupo tiol de las moléculas de la 
monocapa. Esto se hace sumergiendo el cristal en una solución de SDS al 2% por 30 
minutos a temperatura ambiente [149,150]. Luego se deben realizar lavados con agua 
destilada y etanol. La superficie del cristal debe ser secada con un gas inerte como 
Nitrógeno gaseoso, ya que la evidencia empírica sugiere que, el desplazamiento de oxígeno 
antes de sumergir el cristal en la solución de tioles mantiene una atmósfera lo más inerte 
posible, por lo que se mejora la reproducibilidad de las propiedades de las MSAM y se 
impide la oxidación de los tioles a sulfonatos y otras especies oxigenadas [151]. 
Posteriormente, se debe sumergir el cristal de cuarzo recubierto de oro en una solución de 
50 mM de KOH y 25% de H2O2 por 30 minutos a temperatura ambiente. Luego se debe 
lavar el cristal con agua destilada y etanol, y secar su superficie con Nitrógeno gaseoso. 
Finalmente, se introducen los cristales por 30 minutos en el dispositivo UV Ozone Cleaner 
– ProcleanerTM Plus de BioForce®, el cual produce fotólisis y genera sustancias como iones, 
radicales libres y moléculas excitadas; que reaccionan con oxígeno atómico para formar 
moléculas simples como dióxido de carbono (CO2), agua (H2O), nitrógeno (N) y oxígeno 
(O2); que son removidas por medio de etanol ultra puro y Nitrógeno gaseoso [152,153]. 
Inmersión del cristal en solución de alcanotioles 
Una vez limpia la superficie del cristal de cuarzo, se sumergió durante aproximadamente 
12 horas y protegido de la luz en una solución de 1 mM [154,155] de 11 mercapto-1-
undecanol (MUD) y ácido 16-mercaptohexadecanoico (MHDA), en una proporción 63:1 
respectivamente. Durante esta etapa se da la formación de la monocapa autoensamblada 
mixta como consecuencia de la interacción entre el sustrato y el grupo sulfuro de los 
compuestos tiolados. 
Activación del grupo funcional de la MSAM 
La activación del grupo carboxílico del MHDA se hace a través de la conversión de este 
grupo en un reactivo intermediario llamado éster N-hidroxi-succinamida por medio de la 
inmersión del cristal modificado en una solución con etanol y EDC/NHS (0.2/0.05 M) por 4 
horas a temperatura ambiente [12,156]. En la reacción, el 1-etil-3-[3-dimetilaminopropil] 
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carbodiimida (EDC) es un agente de activación/reticulación de carbodiimida que activa los 
grupos carboxilo del MHDA por reacción espontánea con el fin de facilitar el enlace con 
aminas primarias. Los intermediarios del EDC son muy inestables en solución acuosa, por 
este motivo es necesario utilizar en la proporción correcta el reactivo N-hidroxisuccinimida 
(NHS), ya que este último estabiliza el reactivo intermedio mediante su conversión a un 
éster de sulfo-NHS-amina o NHS-amina reactiva, aumentando así la eficiencia de las 
reacciones de acoplamiento mediadas por EDC para la inmovilización de proteínas [157]. 
En la Figura 3-6 [158] se esquematizan las reacciones involucradas en el proceso de 
inmovilización de la sonda de ADN, por medio de la amina conjugada en el extremo 5’ del 
biorreceptor, donde el grupo carboxílico del MHDA (1) reacciona con EDC (2) para producir 
un intermediario inestable llamado O-acilisourea (3), que puede ser considerado un éster 
carboxílico con un grupo saliente activo. La O-acilisourea reacciona con NHS (4) generando 
una amina reactiva éster sulfuro-NHS (5), la cual al reaccionar con una amida primaria (7) 
de la sonda de ADN, produce un conjugado estable tipo amida (8) [159]. 
Figura 3-6. Reacción EDC/NHS  
 
 
Unión del biorreceptor  
Una vez activado el grupo funcional de la monocapa se procede a lavar el cristal con etanol 
y secar su superficie con Nitrógeno gaseoso. Luego, se añade 1 µM [51,74,160] de la sonda 
de ADN que tiene conjugado en su extremo 5’ un grupo amino (Tabla 2-3), disuelta en agua 
Milli-Q y durante toda la noche. Antes de adicionar la solución de la sonda de ADN al cristal 
piezoeléctrico, se calienta durante tres minutos a 95 °C, con el fin de romper los enlaces 
inespecíficos que se hayan establecido entre las cadenas de ADN.  
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Bloqueo 
Posterior a la activación de los grupos funcionales y a la unión covalente de la sonda de 
ADN, es necesario bloquear los sitios activos que no pudieron unirse al biorreceptor con el 
fin de evitar uniones no específicas que puedan alterar el resultado. Para el bloqueo se deja 
el cristal en inmersión con la solución de etanolamina a 1 M en tampón PBS 0.1 M y pH 7.5 
durante 1 hora [12,161,162]. Se utiliza una solución de etanolamina, ya que en su estructura 
molecular se encuentra una amina primaria que es capaz de unirse a los grupos éster – 
NHS amino reactivos con la misma eficiencia que las aminas presentes en la proteína, 
garantizando que no quedan sitios activos para reacciones inespecíficas, y que las 
interacciones están restringidas únicamente por la proteína inmovilizada [12]. 
Hibridación 
Para el proceso de hibridación, se hace pasar por el sistema de fluídica 300 µL de la 
solución que contiene la cadena complementaria de ADN y esta conjugada en su extremo 
5’ con una molécula de biotina (Tabla 2-3). Este oligonucleótido está preparado en PBS 0.1 
M pH 7.5, previamente calentado durante tres minutos a 95 °C, y se lleva al cristal de cuarzo 
con electrodo de oro que tiene inmovilizada en su superficie el biorreceptor génico, a una 
velocidad de 50 µL/min. Para confirmar la hibridación entre cadenas de ADN, se hace pasar 
50 µg/mL de la proteína estreptavidina a una velocidad de 50 µL/min. 
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3.2.2.3 Protocolo de inmovilización por medio de estreptavidina/biotina 
Lavado del cristal 
El oro se utiliza como una superficie químicamente activa para la inmovilización de 
biomoléculas, por lo que la calidad de la superficie y los contaminantes ambientales que se 
depositan sobre el oro, afectará la cinética de unión de estas estructuras. Es por esta razón 
que la superficie de oro debe limpiarse antes de su respectiva modificación química [152]. 
El protocolo de lavado se hace sumergiendo el cristal en una solución de SDS al 2% por 30 
minutos a temperatura ambiente [149,150]. Luego se deben realizar lavados con agua 
destilada y etanol, y la superficie del cristal debe ser secada con un gas inerte como 
Nitrógeno gaseoso. Finalmente, se introducen los cristales por 30 minutos en el dispositivo 
UV Ozone Cleaner – ProcleanerTM Plus de BioForce®, y luego son lavados por medio de 
etanol ultra puro y secados con Nitrógeno gaseoso [152,153]. 
Inmovilización de la proteína estreptavidina 
Lavado del cristal Inmersión del cristal en 
solución de alcanotioles 
Activación Unión del biorreceptor 
Bloqueo Hibridación Verificación de 
hibridación 
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Los cristales de cuarzo recubiertos de oro se acoplaron a la celda de flujo y a la plataforma 
de medida, para hacerle pasar por medio del sistema de fluídica, 50 µg/mL de la proteína 
estreptavidina, diluida en PBS 0.1 M pH 7.5, a una velocidad de 50 µL/min. Durante esta 
etapa se da la inmovilización de la estreptavidina sobre la superficie de oro, por medio de 
interacciones con los grupos lisina y arginina, que se encuentran libres en la superficie de 
la proteína [163,164]. 
Unión del biorreceptor 
Una vez inmovilizada la proteína estreptavidina, se añade 1 µM de la sonda de ADN que 
tiene conjugado en su extremo 5’ una molécula de biotina (Tabla 2-3), disuelta en PBS 0.1 
M pH 7.5, previamente calentada durante tres minutos a 95 °C, a una velocidad de 50 
µL/min. 
Bloqueo 
Posterior a la unión de la sonda de ADN, es necesario bloquear los sitios de interacción de 
la proteína estreptavidina que no pudieron unirse a la molécula de biotina del biorreceptor, 
con el fin de evitar uniones no específicas que puedan alterar el resultado. Para bloquear 
la superficie, se hace pasar por el cristal de cuarzo con electrodo de oro, la solución de 100 
µM de biotina en tampón PBS 0.1 M pH 7.5, a una velocidad de 50 µL/min. 
Hibridación 
Para el proceso de hibridación, se hace pasar por el sistema de fluídica 300 µL de la 
solución que contiene la cadena complementaria de ADN, y esta conjugada en su extremo 
5’ con una molécula de biotina (Tabla 2-3). Este oligonucleótido está preparado en PBS 0.1 
M pH 7.5, previamente calentado durante tres minutos a 95 °C, y se lleva al cristal de cuarzo 
con electrodo de oro que tiene inmovilizada en su superficie el biorreceptor génico, a una 
velocidad de 50 µL/min. Para confirmar la hibridación entre cadenas de ADN, se hace pasar 
50 µg/mL de la proteína estreptavidina a una velocidad de 50 µL/min. 
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Figura 3-8. Esquema de las etapas de inmovilización e hibridación por medio de la unión entre la 




3.3.1 Inmovilización de sondas de ADN sobre el transductor piezoeléctrico de 150 
MHz 
El fenómeno de hibridación en el genosensor piezoeléctrico, es más desfavorable que aquel 
que se da en solución, debido a que el biorreceptor se encuentra inmovilizado sobre la 
superficie del cristal, produciendo una disminución en la movilidad y en la libertad de 
conformación espacial de las sondas de ADN [74]. Para conseguir maximizar la detección 
durante la hibridación, es necesario caracterizar los procesos de inmovilización para elegir 
las condiciones más adecuadas. Es por esto que se ha llevado a cabo un estudio con el 
biosensor piezoeléctrico de alta frecuencia de 50 MHz en el tercer armónico (150 MHz), con 
el fin de seleccionar el tipo de funcionalización que se empleará para fijar las sondas de 
ADN sobre las superficies de oro. Para estos experimentos se han considerado dos tipos 
de funcionalización: MSAM y la unión entre estreptavidina – biotina. 
3.3.1.1 Método MSAM 
Para el proceso de inmovilización de sondas de ADN, por medio de la técnica de MSAM,  
Lavado del cristal Inmovilización de la 
proteína estreptavidina 
Unión del biorreceptor 
Bloqueo Hibridación Verificación de 
hibridación 
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es indispensable que la sonda biorreceptora posea un grupo amino disponible para 
interactuar con la amina reactiva éster sulfuro, que se forma por la interacción del EDC – 
NHS con el grupo carboxílico del MHDA (Figura 3-6). Es por esto, que para la inmovilización 
de cadenas de ADN por medio de MSAM, se empleará la sonda conjugada en su extremo 
5’ con un grupo amino (Tabla 2-3). 
De acuerdo al modelo conformacional planteado por Tseytlin [165] y Smith et al. [166], el 
área de la sección transversal de la doble cadena de ADN es de 346 Å2, y el único punto 
de anclaje con el grupo carboxílico del MHDA, es la amina conjugada en su extremo 5’. A 
pesar de que la cadena de ADN tiene aminas disponibles para interaccionar en la estructura 
de sus bases nitrogenadas, estas son menos básicas y nucleofílicas que sus contrapartes 
alquílicas debido a la donación del par de electrones del nitrógeno al sistema aromático, 
por lo que están menos disponibles para una reacción directa [167]. 
Por otro lado, Barrientos et al. [158] determinaron mediante el método semiempírico Austin 
Modelo 1, que la simetría que presentan los núcleos de azufre, de los alcanotioles usados, 
sobre la superficie de oro es hexagonal con un espacio entre núcleos de 4.991 Å, y un área 
del cuadrado formado en la base del hexágono de 21.373 Å2 (Figura 3-9). 
Figura 3-9. Estructura hexagonal de alcanotioles. A. Estructura hexagonal triple. B. Estructura hexagonal 
de cadena de alcanotioles en modelo de conectivas  
  
A B 
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A partir de la ecuación (3.1), se calcula la cantidad de cuadrados formados por la geometría 
de la MSAM que se requieren para cubrir el área de la sección transversal de la doble 
cadena de ADN; y teniendo en cuenta que cada cuadrado está compuesto por 4 átomos de 
azufre, se tiene que se necesitarían 64 moléculas de alcanotioles para cubrir el área 
superficial de la sonda de ADN hibridada con el analito de interés. Sin embargo, el 
biorreceptor se inmoviliza a la superficie de oro por medio de la interacción con un solo 
alcanotiol, por lo que la proporción que se necesita para anclar la sonda de ADN al cristal y 
darle suficiente espacio para la hibridación con su cadena complementaria es de 63 
moléculas espaciadoras de MUD y 1 molécula de MHDA, la cual es la proporción 63 MUD: 
1 MHDA utilizada en este trabajo. 
Á𝑟𝑒𝑎 𝑑𝑒 𝑙𝑎 𝑠𝑒𝑐𝑐𝑖ó𝑛 𝑡𝑟𝑎𝑛𝑠𝑣𝑒𝑟𝑠𝑎𝑙 𝑑𝑒 𝐴𝐷𝑁




= 16 (3.1) 
Con el fin de verificar si las concentraciones estudiadas poseen el número suficiente de 
moléculas para cubrir el área total del electrodo de oro del cristal, se procederá a calcular 
en primera instancia el número de moléculas que se pueden inmovilizar sobre la superficie 
del cristal (ecuación (3.3)), y finalmente se calculará el número de moléculas presentes en 
la solución de la monocapa y ADN. El área de la superficie de oro disponible para interactuar 
con las moléculas de la MSAM es 0.79 mm2, y conociendo que las moléculas de la 
monocapa se organizan en un cuadrado con cuatro núcleos de azufre (Figura 3-9), que 
tienen una separación entre átomos de 4.991 Å [158], se obtiene que en el área activa del 
cristal se pueden hallar 3.67 x 1012 cuadrados (ecuación (3.2)). 
Á𝑟𝑒𝑎 𝑎𝑐𝑡𝑖𝑣𝑎 𝑑𝑒𝑙 𝑐𝑟𝑖𝑠𝑡𝑎𝑙
Á𝑟𝑒𝑎 𝑑𝑒𝑙 𝑐𝑢𝑎𝑑𝑟𝑎𝑑𝑜 𝑓𝑜𝑟𝑚𝑎𝑑𝑜 𝑝𝑜𝑟 𝑀𝑆𝐴𝑀
=
𝜋 ∙  (5 × 106Å)
2
21.373 Å2
= 3.67 × 1012 (3.2) 
El número de átomos de azufre, según la geometría descrita por Barrientos et al. [158], se 
obtuvo mediante la siguiente serie: 
𝑁ú𝑚𝑒𝑟𝑜 𝑑𝑒 á𝑡𝑜𝑚𝑜𝑠 = {𝑛 + 2(2√𝑛 + 1) + [(√𝑛 − 1)(2√𝑛 + 2)]} (3.3) 
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Donde n es el número de cuadrados. Reemplazando en (3.3) 𝑛 = 3.67 x 1012 que es el 
número de estructuras disponibles en el área activa del cristal, se obtiene que el número de 
átomos de azufre es 1.10 x 1013. 
La solución mixta de 1 mM con volumen de 1 mL que contiene la mezcla de alcanotioles, 
tiene 6.023 x 1017 moléculas, por lo tanto posee el número suficiente de moléculas para 
cubrir la superficie del electrodo de oro del cristal de cuarzo.  
1.10 x 1013 alcanotioles es el número máximo de moléculas que se unirían a la superficie, 
teniendo en cuenta la formación descrita en la Figura 3-9. Sin embargo, considerando la 
proporción 63 (MUD): 1 (MHDA) que tiene la mezcla, el número máximo de moléculas de 
MHDA, las cuales tienen como grupo funcional “cola” un ácido carboxílico susceptible de 
interactuar con las moléculas de ADN es 1.72 x 1011 moléculas. 
Por otra parte, el número de moléculas de ADN presentes en la solución de 1 mL con 
concentración de 1 µM es de 6.023 x 1014 moléculas, lo que sugiere que la solución tiene el 
número suficiente de estructuras de ADN para unirse covalentemente a la MSAM, por lo 
que, suponiendo una estructura sin defectos, se espera una cobertura total de la superficie, 
desde la perspectiva del modelo. 
En un biosensor el proceso de interacción entre el biomarcador de interés y su respectivo 
biorreceptor, debe transducirse en una señal que sea proporcional a la cantidad de analito 
de interés. En los biosensores piezoeléctricos de alta frecuencia, el principio de detección 
se basa en la medida del cambio de fase o frecuencia que se produce como consecuencia 
del aumento de masa, asociado al evento de reconocimiento del biomarcador. Esto conlleva 
a que el proceso de transducción esté de forma inequívoca ligado a la cantidad de analito 
que se está detectando. La Figura 3-10 muestra la variación de frecuencia, en tiempo real, 
del ensayo llevado a cabo en la plataforma A20 sobre cristales de 50 MHz en el tercer 
armónico (150 MHz). De acuerdo a la ecuación de Sauerbrey (ecuación (1.2)), los cambios 
en la frecuencia (Hz) del cristal se pueden asociar a la cantidad de masa (ng/cm2) 
depositada sobre la superficie del material piezoeléctrico. Basados en esta relación, se 
obtuvieron los siguientes resultados. 
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Figura 3-10. Ensayo de hibridación por medio de la técnica MSAM en un cristal piezoeléctrico de 50 MHz 
en el tercer armónico (150 MHz)  
c
 
Antes de comenzar la inmovilización de moléculas sobre la superficie del cristal, es 
necesario alcanzar una línea base estable con la solución de trabajo (PBS 0.1 M pH 7.5), a 
partir de la cual se cuantifica el cambio de frecuencia, asociado a la unión de estructuras 
moleculares sobre la superficie del electrodo de oro. Una vez obtenida una línea base 
estable, se inyectó 1 µM de la cadena complementaria de ADN que tiene conjugado en su 
extremo 5’ una molécula de biotina (Tabla 2-3). Esta inyección produjo una variación en la 
frecuencia del cristal, indicando que el analito de interés se hibrido a la sonda de ADN, que 
se encuentra inmovilizada a la superficie de oro por medio de MSAM (①). Finalmente, se 
inyectó 50 µg/mL de estreptavidina para corroborar el proceso de hibridación, ya que esta 
proteína se debe unir a la molécula de biotina que esta conjugada en el extremo 5’ de la 
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La Tabla 3-1 muestra los cambios de masa asociados al ensayo de hibridación de cadenas 
de ADN, por medio de la técnica MSAM. 
Tabla 3-1. Cambios de masa y frecuencia del ensayo de hibridación por medio de la técnica MSAM 







1 µM sonda 
complementaria de 
ADN conjugada con 









De acuerdo al modelo molecular planteado, el número de moléculas de MHDA que se 
pueden inmovilizar a la superficie es 1.72 x 1011, además considerando que el biorreceptor 
de ADN tiene un solo punto de interacción con el grupo carboxilo activado de la MSAM, 
1.72 x 1011 es el número de moléculas de ADN que se pueden inmovilizar a la superficie. 
Por otro lado, la variación de frecuencia al inyectar 1 µM del analito de interés fue de -
232.24 Hz, lo que equivale a 39 ng/cm2; si se tiene en cuenta que el área de la superficie 
activa del cristal es de 0.79 mm2, se obtiene que 0.31 ng es la masa total inmovilizada sobre 
la superficie de oro. 0.31 ng equivalen a 2 x 1010 moléculas de ADN, asumiendo que la 
masa molar del analito de interés es de 9382.3 g/mol; lo que indica que se hibrido 
aproximadamente el 11.6% de sondas de ADN inmovilizadas sobre la superficie del 
sustrato.  
El rendimiento para la hibridación por medio de MSAM sugiere que, a pesar de la 
idealización del modelo, la formación de monocapas conlleva a defectos estructurales en la 
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ubicación y formación de las moléculas, lo que implica no sólo la formación de multicapas 
[80,158], sino también que el proceso de autoensamblaje conlleva a la separación de dos 
fases que tienen diferencias en la densidad de empaquetamiento. Distintos estudios, 
realizados por medio de microscopia de fuerza atómica (AFM, atomic force microscopy), 
microscopia de efecto túnel (STM, scanning tunneling microscopy), voltametría cíclica (CV, 
cyclic voltammetry), espectroscopia de segundo armónico (SHG, second-harmonic 
generation) y espectroscopia vibracional (SFG, sum-frequency generation); demuestran 
que el dominio de la MSAM con mayor densidad de ADN es uniforme, lo que indica que 
representa el estado final de la monocapa, en el que las sondas de ADN adoptan una 
conformación preferentemente alineada de forma perpendicular al sustrato, lo que permite 
que el biorreceptor sea accesible al analito de interés y se pueda dar el proceso de 
hibridación. El dominio menos denso representa un estado metaestable e inconcluso del 
estado final de la monocapa, por lo que tiene defectos estructurales que conllevan a la 
formación de ADN autoensamblado de forma paralela a la superficie, en consecuencia, está 
inhabilitado para reconocer e interactuar con la cadena complementaria de ADN. Este 
comportamiento bifásico, se debe principalmente a la dinámica del proceso de 
autoensamblaje de la monocapa, ya que la unión covalente entre los átomos de oro y azufre 
se da rápidamente, sin embargo, el proceso de reorganización es lento y requiere de un 
tiempo relativamente largo para maximizar la densidad molecular y disminuir los defectos 
que se forman en la MSAM. Debido a que las moléculas adoptan estructuras y patrones 
geométricos regidos por la termodinámica de un proceso de quimisorción complejo, los 
defectos que se forman se originan por factores extrínsecos e intrínsecos al proceso de 
autoensamble. Factores externos como la rugosidad de la superficie, defectos estructurales 
en el sustrato como grietas o la variación de la distancia entre los átomos de oro, pureza de 
la solución de tioles, entre otros; son responsables de algunos defectos que se forman en 
la monocapa, no obstante, algunos son el resultado de la naturaleza de las MSAM, es decir 
de ser sistemas dinámicos con comportamientos de fases complejas [80,109,168,169]. 
Por otro lado, el proceso de bloqueo utiliza una solución de etanolamina, la cual tiene en su 
estructura molecular una amina primaria capaz de unirse, no solo a los grupos éster – NHS 
amino reactivos que quedaron libres después del proceso de inmovilización, sino también 
de interactuar con las aminas disponibles de las bases nitrogenadas del biorreceptor 
génico, lo cual implica que dichas sondas quedan inaccesibles al analito de interés. Aunque 
varios estudios utilizan la solución de etanolamina para bloquear los sitios activos 
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[12,161,162,170], no existen estudios que comprueben o rechacen la unión no específica 
de etanolamina a las bases nitrogenadas que conforman las sondas de ADN. 
Finalmente, al inyectar 50 µg/mL de la proteína estreptavidina, se obtuvo un cambio de 
frecuencia de -749.33 Hz, lo que equivale a 126 ng/cm2 (Tabla 3-1). La cantidad de masa 
inmovilizada sobre la superficie del cristal de estreptavidina corresponde a 10 x 109 
moléculas, que representan el 50% del número total de moléculas de cadenas de ADN que 
hibridaron con el biorreceptor génico. Esto indica que todas las moléculas hibridadas 
interactuaron, por medio de la biotina conjugada en el extremo 5’ de la cadena 
complementaria, con uno de los sitios activos de la estreptavidina. 
La Figura 3-11 muestra la representación tridimensional de la unión entre la biotina y la 
estreptavidina, las cuatro estructuras de la proteína que están representadas en contorno 
de líneas indican los residuos que interactúan con cada uno de los cuatro ligandos, mientras 
que aquellos marcados en color amarillo representan los aminoácidos que establecen 
enlaces de hidrogeno con la molécula de biotina, el resto de residuos forman interacciones 
débiles. La afinidad entre la estreptavidina y su ligando, se da por la participación de varios 
factores como la formación de múltiples enlaces de hidrógeno e interacciones Van der 
Waals entre la proteína y la molécula de biotina, el ordenamiento de los polipéptidos de 
superficie que adsorben al ligando, y las alteraciones estructurales en el sitio de unión a la 
biotina que producen cambios cuaternarios en la estreptavidina; estos elementos se 
combinan para producir una fuerte unión y una alta energía de activación para la disociación 
que caracteriza la casi irreversibilidad de la interacción entre la estreptavidina y biotina 
[171–174]. A pesar de que la proteína tiene cuatro sitios de unión disponibles con la 
molécula de biotina, sólo dos de ellos pueden interactuar con el analito de interés, lo que 
implica que por cada molécula de estreptavidina, dos cadenas de ADN interaccionan con 
ella; lo cual coincide con el número de moléculas que se unieron al producto hibridado. 
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Figura 3-11. Representación tridimensional en contorno de cinta de la unión estreptavidina – biotina 
(PDB ID 2IZG) 
3.3.1.2 Método estreptavidina – biotina 
Para la inmovilización de sondas de ADN por medio de la técnica de estreptavidina – biotina, 
desarrollada en este trabajo, es necesario que el oligonucleótido tenga una molécula de 
biotina disponible para interactuar con la proteína estreptavidina que se encuentra fija sobre 
la superficie del cristal. Es por esto que se usará la sonda conjugada en su extremo 5’ con 
una molécula de biotina (Tabla 2-3). 
La Figura 3-12 muestra la representación estructural de la proteína estreptavidina. La 
proteína está formada por cuatro unidades idénticas que tienen 159 aminoácidos. Cada 
subunidad posee cinco residuos de aminoácidos tipo Arginina y nueve tipo Lisina, para un 
total de 14 aminoácidos tipo amina primaria disponibles para que la proteína se fisiadsorba 
a la superficie de oro, lo que facilita su inmovilización sobre la superficie y conserva las 
propiedades estructurales de la molécula. La estreptavidina nativa de Streptomyces avidinii 
tiene una ausencia total de aminoácidos que tienen grupos sulfuro, tales como la Metionina 
y Cisteína. Este último es el que le confiere la capacidad, a algunas proteínas, de unirse de 
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Figura 3-12. Estructura tridimensional de la proteína estreptavidina (PDB ID 2IZG). A. Representación en 
contorno de cintas. B. Representación en contorno de superficie. C. Representación de los aminoácidos 
Lisina (verde) y Arginina (amarillo) en la proteína modelo de esferas. D. Representación del elemento 







La orientación más probable de la proteína estreptavidina sobre la superficie, es aquella en 
la que tiene más puntos de interacción con el sustrato (Figura 3-12D). En esta 
conformación, la proteína tiene aproximadamente un área de 17.64 nm2 y dos puntos de 
interacción con la molécula de biotina, lo cual sugiere que por cada proteína de 
estreptavidina se pueden inmovilizar dos sondas de ADN conjugadas en sus extremos 5’ 
con una molécula de biotina. 
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Con el objetivo de confirmar si las concentraciones empleadas tienen el número suficiente 
de moléculas para cubrir el área activa del cristal, se procederá a calcular el número de 
proteínas que se pueden inmovilizar en la superficie, y el número de moléculas presentes 
en la solución de estreptavidina y ADN. Teniendo en cuenta que el área de la superficie del 
sensor que puede interactuar con las proteínas es 0.79 mm2, y el área superficial de la 
estreptavidina que se inmoviliza sobre el sustrato es 17.64 nm2, se obtiene que en la 
superficie del cristal se pueden unir 4.48 x 1010 moléculas de estreptavidina. 
La solución de estreptavidina de 50 µg/mL con volumen de 300 µL tiene 1.50 x 1026 
moléculas, por lo tanto, tiene el número suficiente de proteínas para cubrir el área activa 
del electrodo de oro del cristal de cuarzo.  
Por otra parte, el número de moléculas de ADN presentes en la solución de 300 µL con 
concentración de 1 µM es de 1.8 x 1014 moléculas, lo que permite sugerir que la solución 
de ADN tiene el número suficiente de sondas de ADN para unirse a la estreptavidina, por 
medio de la biotina conjugada en su extremo 5’. De acuerdo al modelo molecular planteado 
y suponiendo una estructura sin defectos, se espera una cobertura total de la superficie. 
Con el fin de corroborar el modelo molecular anteriormente descrito, se procedió a 
inmovilizar en tiempo real la proteína estreptavidina sobre la superficie del sustrato, junto 
con su respectivo ligando conjugado en el extremo 5’ de la sonda de ADN. La Figura 3-13 
muestra el cambio de la variable frecuencia, en tiempo real, del ensayo llevado a cabo en 
la plataforma A20 sobre cristales de 50 MHz en el tercer armónico (150 MHz) a una 
velocidad de 50 µL/min. 
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Figura 3-13. Ensayo de inmovilización e hibridación por medio de la técnica estreptavidina – biotina en 
un cristal piezoeléctrico de 50 MHz en el tercer armónico (150 MHz) 
 
El primer paso, una vez alcanzada la estabilidad de la línea base, es inyectar 300 µL de la 
solución de estreptavidina a 50 µg/mL. La inmovilización de la proteína sobre la superficie 
del sustrato es corroborada por la variación en la frecuencia de vibración del cristal (①). 
Luego, el segundo y tercer paso comprueba la inmovilización de la sonda biorrecepora 
sobre la superficie, previamente modificada con estreptavidina (② y ③). En el cuarto paso, 
se hace pasar por el sistema de fluídica 300 µL de la solución de biotina a 100 µM, con el 
fin de bloquear los sitios activos de la proteína que no se unieron a la sonda de ADN, no se 
observa un cambio en la variación de frecuencia porque el peso molecular de la biotina es 
de aproximadamente 244 Da [178], lo cual se sale del rango de detección de la técnica (④). 
El quinto paso representa la hibridación de la sonda con la cadena complementaria de ADN 
que tiene conjugado en su extremo 5’ una molécula de biotina (⑤) (Tabla 2-3). La 
modificación de la cadena complementaria de ADN es una estrategia para corroborar el 
fenómeno de hibridación, ya que en caso de no formarse la doble cadena de ADN, el analito 
de interés se podría unir a la superficie de oro por dos mecanismos: i) en caso de no haberse 
bloqueado correctamente, se podría inmovilizar, por medio de la molécula biotina que tiene 
conjugado en su extremo 5’, a las proteínas que se encuentran fijas en la superficie [179]; 
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en sus bases, en este caso, el ADN tendría una conformación paralela a la superficie del 
cristal [74]. Aunque se dieran estos casos, las moléculas de biotina presentes en las 
cadenas complementarias de ADN, no serían accesibles a las proteínas, por lo que no 
habría variaciones en la frecuencia de vibración del cristal. Sin embargo, tal y como se 
muestra en el sexto paso, la inyección de la solución de estreptavidina a 50 µg/mL produce 
un cambio de frecuencia, lo que sugiere que el fenómeno de hibridación se produjo de 
manera exitosa (⑥).  
La Tabla 3-2 muestra los cambios de frecuencia y masa asociados al ensayo de 
inmovilización e hibridación de cadenas de ADN, por medio de la técnica estreptavidina – 
biotina. 
Tabla 3-2. Cambios de masa y frecuencia del ensayo de inmovilización e hibridación por medio de la 
técnica estreptavidina – biotina 







1 µM sonda de 
ADN conjugada 





1 µM sonda de 
ADN conjugada 




④ 100 µM biotina - - 
 
66 Desarrollo de un genosensor piezoeléctrico de alta frecuencia 
 
⑤ 
1 µM sonda 
complementaria de 
ADN conjugada 









Según el modelo molecular de adsorción descrito anteriormente, 8.96 x 1010 es el número 
de biorreceptores génicos que se pueden inmovilizar sobre la superficie del cristal, ya que 
por cada molécula de estreptavidina que se fisiadsorba sobre el sustrato, se inmovilizan 
dos sondas de ADN con una molécula de biotina conjugada en su extremo 5’. Dado que la 
variación de la frecuencia al inyectar 1 µM de la estructura biorreceptora fue en total -
1734.53 Hz, lo que equivale a 291.86 ng/cm2, y teniendo en cuenta que la masa molar de 
la sonda conjugada con una molécula de biotina en su extremo 5’ es de 14568 g/mol, se 
tiene un total de 9.5 x 1010 moléculas de ADN inmovilizadas sobre la superficie del cristal. 
De acuerdo a esto, por medio de la unión de la estreptavidina a la superficie de oro, se 
logran inmovilizar un 6% más de sondas de ADN, con respecto a lo pronosticado por el 
modelo molecular. Sin embargo, el cambio en la frecuencia al inyectar 1 µM de la cadena 
complementaria de ADN fue de -598.15 Hz, lo que equivale a 101 ng/cm2, y esto a su vez 
a 5.1 x 1010 moléculas. Esto indica que se logró hibridar a lo sumo el 54% de las sondas 
inmovilizadas sobre la superficie modificada con estreptavidina, lo cual sugiere que el 
46.3% restante de moléculas biorreceptoras eran inaccesibles al analito de interés.  
Esta diferencia se puede dar por los defectos intrínsecos asociados a la superficie del 
cristal, tales como rugosidad, separación entre átomos de oro y grietas; lo cual provoca una 
inmovilización no uniforme de la proteína sobre la superficie, y por ende la cesión de espacio 
libre sobre el oro para que esté interaccione con las aminas disponibles de las bases 
nitrogenadas por medio de un mecanismo de donación/donación, donde el átomo de 
nitrógeno dona carga a la superficie, la cual luego devuelve al grupo amina de la molécula 
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[176,180]. Por el contrario, distintos autores como Dolatshahi-Pirouz et al. [181] y 
Rechendorff [182] estudiaron la adsorción directa de proteínas sobre superficies de platino 
y tantalio, respectivamente. En sus investigaciones encontraron que la densidad superficial 
de la proteína incrementaba con el valor de rugosidad del sustrato, es decir que mientras 
más nano alturas por encima del plano de referencia existan más grande será la masa de 
moléculas de proteínas depositada sobre una unidad de área, ya que probablemente se 
incrementa el área superficial disponible para interaccionar. Estos resultados sugieren que 
a pesar de que la rugosidad de la superficie del cristal favorece adsorciones no específicas 
sobre el sustrato, también incrementa el área superficial y por lo tanto, favorece la 
interacción con otras moléculas como la biotina conjugada en el extremo 5’ de la sonda de 
ADN. Esta dualidad en las propiedades intrínsecas al proceso de fabricación del sustrato, 
explican el aumento en la cantidad de sondas de ADN inmovilizadas con respecto al 
modelo, ya que este considera una superficie plana y libre de defectos; así como también 
la razón por la cual no hibridan todas las moléculas de ADN. 
Por otro lado, la variación de la frecuencia al inyectar la estreptavidina después del proceso 
de hibridación fue de -1399.51 Hz, lo que equivale a 235 ng/cm2 y esto a su vez, representa 
1.87 x 1010 moléculas que interactuaron con la superficie modificada del cristal. De acuerdo 
al modelo molecular planteado, una molécula de estreptavidina tiene dos sitios activos y 
disponibles para interactuar con dos moléculas de biotina, y por ende con dos cadenas de 
ADN hibridadas. 1.87 x 1010 moléculas de estreptavidina indican que el 73.3% de las 
moléculas que representan el analito de interés se unieron a por lo menos a un sitio activo 
de la proteína, mientras que el 26.7% restante probablemente no interactuaron, debido a 
que el exceso de grupos biotina en capas moleculares densamente compactadas impone 
restricciones estéricas que limitan la unión de los receptores de biotina como la proteína 
estreptavidina [183,184]. 
3.3.1.3 Comparación metodologías de inmovilización 
La inmovilización de biomoléculas sobre superficies metálicas, siempre se da por adsorción 
física o fisiadsorción y/o adsorción química o quimiadsorción. En la adsorción física las 
interacciones predominantes son de tipo van der Waals, mientras que en la adsorción 
química las interacciones se dan por la formación de enlaces covalentes. Es por esto, que 
en la literatura se encuentra más ampliamente explorada el proceso de inmovilización por 
quimiadsorción, ya que se cree que el proceso es más selectivo, permite ejercer un buen 
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control de la densidad de moléculas y la organización espacial de sus componentes 
[92,185,186]. Mientras que la adsorción física se caracteriza por ser más rápida y sencilla 
que la adsorción química, pero permite la presencia de una gran cantidad de moléculas que 
interactúan de manera no específica con la interfaz biológica, lo que contribuye 
negativamente al proceso de hibridación [187–189]. 
Para el desarrollo de este trabajo, se estudió la inmovilización e hibridación de cadenas de 
ADN por medio de la química de monocapas autoensambladas y la unión entre la 
estreptavidina y biotina. La primera de ellas permite la quimiadsorción a través del enlace 
covalente que se forma entre los átomos de azufre del grupo mercapto y los átomos de oro 
de la superficie del cristal; pero al mismo tiempo algunas cadenas de ADN interactúan con 
la monocapa por medio de enlaces covalentes, y otras se inmovilizan a la superficie por 
fisiadsorción, adoptando una configuración preferentemente horizontal con varios puntos 
de unión entre las bases nitrogenadas y el oro. La metodología que utiliza la interacción 
entre la estreptavidina y la molécula de biotina, permiten la fisiadsorción de la proteína por 
medio de los aminoácidos tipo Lisina y Arginina, y aunque la unión entre la estreptavidina y 
su ligando se da por interacciones Van der Waals, otros factores como el cambio 
conformacional de la proteína, influyen a aumentar su afinidad a valores cercanos al enlace 
covalente. 
De acuerdo al modelo molecular planteado, la metodología que utiliza monocapas 
autoensabladas puede inmovilizar potencialmente 8.24 x 1010 más moléculas de ADN que 
la técnica que utiliza preferentemente interacciones Van der Waals. Sin embargo, al 
estudiar el fenómeno de inmovilización e hibridación por medio del biosensor piezoeléctrico, 
se refleja un mayor cambio de frecuencia en el caso en que se usa la interacción 
estreptavidina – biotina, ya que la metodología por MSAM hibridó aproximadamente el 
11.6% de las cadenas de ADN que potencialmente podían interaccionar con su 
complementaria, mientras que la técnica de fisiadsorción logró hibridar aproximadamente 
el 53.7% del analito de interés (Tabla 3-3). 
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Tabla 3-3. Comparación metodologías de inmovilización 
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Estos resultados son coherentes con lo encontrado en el estudio de Wan et al. [190], en el 
que comparan la hibridación de cadenas de ADN por medio de técnicas por quimiadsorción 
como las MSAM, y metodologías que utilizan preferentemente la interacción entre la 
estreptavidina y biotina, en este trabajo observan por medio de AFM y CV que la cobertura 
del biorreceptor génico por medio de monocapas es de aproximadamente el 10%, mientras 
que los procesos mediados por estreptavidina y su ligando, producen mayores coberturas 
y respuestas en los cambios electroquímicos del sensor. Por lo que, a pesar de la unión no 
específica de algunas moléculas a la interfaz, nuestro trabajo ha demostrado que para el 
desarrollo de genosensores piezoeléctricos de alta frecuencia, se obtiene una mayor 
eficiencia en los procesos de inmovilización e hibridación utilizando la técnica de unión 
estreptavidina – biotina, ya que la MSAM, bajo las condiciones analizadas, produce en su 
mayoría una fase metaestable e inconclusa en la que los oligonucleótidos quedan paralelos 
a la superficie en una geometría desfavorable para los procesos de hibridación. Además, la 
técnica de inmovilización mediada por la unión entre la estreptavidina y biotina, no sólo 
aumenta la eficiencia del proceso de detección del evento biológico, sino que también 
permite un desarrollo en tiempo real de la interfaz y acorta en aproximadamente 29.2 horas 
el proceso de inmovilización del biorreceptor a la superficie del cristal. 
3.3.2 Análisis del proceso de hibridación 
El análisis de la metodología de inmovilización, permitió seleccionar la técnica basada en 
la unión entre la estreptavidina y la biotina, como la forma más sencilla, rápida y eficiente 
de detectar la hibridación de cadenas de ADN en un genosensor piezoeléctrico de alta 
frecuencia, con respecto a la técnica basada en la quimiadsorción de monocapas 
autoensambladas. Sin embargo, la detección durante el proceso de hibridación se puede 
maximizar para obtener una mayor eficiencia, y por lo tanto alcanzar una alta sensibilidad, 
especificidad, repetibilidad y reusabilidad del dispositivo. Por ello se ha llevado a cabo, un 
estudio con el biosensor piezoeléctrico de alta frecuencia y el cristal de 50 MHz en el tercer 
armónico; con el fin de evaluar y seleccionar las condiciones de inmovilización, hibridación 
y regeneración en flujo. Para estos experimentos se han considerado aspectos como la 
cantidad de recubrimiento molecular, controles de hibridación y las condiciones de 
regeneración de la superficie. Además, se ha considerado un análisis estadístico de la 
repetibilidad del ensayo. 
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3.3.2.1 Recubrimiento molecular 
El primer aspecto que se ha considerado, ha sido el de evaluar el recubrimiento molecular 
que se da en el proceso de construcción de la interfaz biológica. Debido a que el proceso 
de hibridación depende de la obtención de una superficie organizada, densa y estructurada, 
se ha procedido a estudiar el número de inyecciones necesarias para formar una capa de 
ADN con alto recubrimiento molecular. La Figura 3-14 muestra el cambio de frecuencia, en 
tiempo real, del ensayo llevado a cabo en la plataforma A20 sobre cristales de 50 MHz en 
el tercer armónico (150 MHz). 
Figura 3-14. Ensayo de recubrimiento molecular en un cristal piezoeléctrico de 50 MHz en el tercer 
armónico (150 MHz) 
 
Inicialmente se obtiene una línea base estable para cuantificar los cambios de frecuencia 
asociados a las variaciones de masa en la superficie del cristal. Las dos primeras 
inyecciones representan la unión de la proteína estreptavidina [50 µg/mL] a la superficie del 
cristal. Luego el tercer y cuarto paso muestran la variación de frecuencia al inyectar 300 µL 
de la solución de la sonda biorreceptora a una concentración de 1 µM. En el quinto y sexto  
paso, se hace pasar por el sistema de fluídica 300 µL de la solución de biotina a 100 µM, 
para bloquear los sitios activos de la estreptavidina. Luego, se inyectan dos veces 1 µM de 
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biotina. Finalmente, se observa el cambio de frecuencia, en la novena y décima inyección, 
de la unión entre la estreptavidina y la biotina conjugada al analito de interés. 
La Tabla 3-4 muestra los cambios de frecuencia y masa asociados al ensayo de 
inmovilización e hibridación de cadenas de ADN, por medio de la técnica estreptavidina – 
biotina. 
Tabla 3-4. Cambios de masa y frecuencia del ensayo de recubrimiento molecular 




50 µg/mL estreptavidina (1) -2878 - 
50 µg/mL estreptavidina (2) -95.52 - 
1 µM sonda de ADN 
conjugada con biotina en su 
extremo 5’ (3) 
-1234.53 218 
1 µM sonda de ADN 
conjugada con biotina en su 
extremo 5’ (4) 
-406.97 71.74 
100 µM biotina (5) - - 
100 µM biotina (6) - - 
1 µM sonda 
complementaria de ADN 
conjugada con biotina en su 
extremo 5’ (7) 
-877.13 155 
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1 µM sonda 
complementaria de ADN 
conjugada con biotina en su 
extremo 5’ (8) 
22.95 -4.04 
50 µg/mL estreptavidina (9) -1746.32 308 
50 µg/mL estreptavidina 
(10) 
-63.43 11 
El interés de este estudio se centra en conseguir un alto recubrimiento molecular, por lo 
que se ha determinado que el parámetro que permite identificar la proporción de moléculas 
en superficie que están interactuando entre ellas, es el cambio en la variable de frecuencia. 
Se consideró que el sustrato estaba saturado, en el momento en que se obtuviera una 
variación inferior a 100 Hz, ya que este valor representa el promedio de ruido de la señal, 
por lo que un cambio de esta magnitud supone variaciones asociadas al funcionamiento del 
dispositivo, más no a la interacción entre moléculas de la interfaz biológica. De acuerdo a 
lo anterior y a los datos obtenidos (Tabla 3-4), se encuentra que solo es necesario realizar 
dos inyecciones de la sonda de ADN que representa el biorreceptor génico. Esto se debe 
probablemente a que al inyectar la proteína estreptavidina que interactúa con el oro, se 
logra un recubrimiento molecular alto; por lo que al inyectar en flujo la sonda de ADN, esta 
no tiene tiempo suficiente para unirse con todos los sitios activos y disponibles sobre la 
superficie del cristal. La primera inyección de la sonda de ADN produce un cambio de masa 
de 218 ng/cm2, lo que equivale a 7.12 x 1010 moléculas. De acuerdo al modelo molecular 
planteado para la inmovilización de cadenas de ADN, este valor indica que el 80% de los 
sitios activos de la estreptavidina inmovilizada sobre la superficie interactúan con las 
moléculas biorreceptoras de ADN. Sin embargo, al realizar la segunda inyección no sólo se 
alcanza el 100% de interacción, sino que también se inmoviliza un 6% más de moléculas 
mediante interacciones no específicas con la superficie de oro. 
Por otro lado, es necesario destacar el comportamiento de la segunda inyección del analito 
de interés, ya que a diferencia de todas las demás, no sólo produce un cambio inferior a 
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100 Hz, sino que ocasiona un cambio positivo en la variación de la frecuencia de 22.5 Hz, 
lo que equivale a un cambio negativo de masa de -4.04 ng/cm2. Esto implica que se produjo 
una desorción de moléculas, propiciado por el fenómeno de interacción que se da entre la 
sonda biorreceptora que tiene algunos puntos de interacción con los átomos de oro, por 
medio de las bases nitrogenadas, y el analito de interés. La cantidad de moléculas que se 
separan de la superficie es de aproximadamente 2.3%, lo cual representa la tercera parte 
de las sondas de ADN que se unieron de forma no específica al cristal. 
3.3.2.2 Controles de hibridación 
Uno de los aspectos más importantes que tiene la investigación experimental es la 
obtención de inferencias válidas, las cuales se obtienen en un mayor porcentaje cuando se 
han aplicado controles adecuados a los ensayos realizados durante la investigación. La 
Figura 3-15 muestra el control llevado a cabo, en la plataforma A20 sobre cristales de 100 
MHz, para verificar que la hibridación entre la sonda biorreceptora y el análito de interés 
sea específica. Además, la Figura 3-16 muestra la inclusión de un control para verificar que 
la variación de frecuencia obtenida durante la última inyección de estreptavidina, esté 
asociada exclusivamente a la interacción de la proteína con el producto hibridado. 
Figura 3-15. Ensayo de control de hibridación en un cristal piezoeléctrico de 100 MHz  
 
Una vez alcanzada una línea base estable, se lleva a cabo la inyección de la proteína 
estreptavidina, la sonda biorreceptora de ADN y la molécula de biotina; en los pasos 1, 2, 
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de bases con secuencia 5’-ACATTAAACACTAAAGAACAGCGTTG-3’, la cual hace parte 
de la región satélite del ADN nuclear del parásito Trypanosoma brucei. Finalmente, en el 
sexto y séptimo paso se da el proceso de hibridación, y su respectiva verificación por medio 
de la proteína estreptavidina. 
La Tabla 3-5 muestra los cambios de frecuencia y masa asociados al ensayo de control de 
hibridación de cadenas de ADN, por medio de la técnica estreptavidina – biotina. 
Tabla 3-5. Cambios de masa y frecuencia del ensayo de control de hibridación 




Control: secuencia satélite 
de Trypanosoma brucei (5) 
76 - 
Al inyectar la secuencia control, se obtuvo un cambio de frecuencia de aproximadamente 
76 Hz, lo cual se encuentra dentro de la variación por ruido del dispositivo. Por lo tanto, se 
sugiere que no existe variación en la frecuencia de vibración del cristal asociado al paso de 
la secuencia control, lo que indica que esta no interactúa con las moléculas inmovilizadas 
a la superficie; y el cambio de frecuencia al inyectar el analito de interés, se da 
exclusivamente por la interacción de esta con la sonda biorreceptora. 
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Figura 3-16. Ensayo de control de hibridación en un cristal piezoeléctrico de 50 MHz en el tercer 
armónico (150 MHz) 
 
Los pasos de la inmovilización están representados mediante las inyecciones 1, 2, 3 y 4; 
que muestran la unión a la superficie de la estreptavidina, la sonda de ADN y la molécula 
de biotina que se utiliza para bloquear la superficie, respectivamente. El quinto paso 
muestra la inyección de la solución de estreptavidina a 50 µg/mL, la cual representa el 
control negativo llevado a cabo durante este ensayo. La inyección 6 indica la hibridación de 
las cadenas de ADN mediante la interacción del analito de interés con el biorreceptor 
génico, y la inyección 7 muestra el cambio de frecuencia asociado a la unión de la 
estreptavidina al producto hibridado. 
La Tabla 3-6 muestra los cambios de frecuencia y masa asociados al ensayo de control de 
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Tabla 3-6. Cambios de masa y frecuencia del ensayo de control de hibridación 




Control: 50 µg/mL 
estreptavidina (5) 
145 -26 
De acuerdo a los datos obtenidos en la Tabla 3-6, se encuentra que la proteína 
estreptavidina que se inyecta después del proceso de hibridación, interactúa de manera 
exclusiva con la biotina conjugada en el extremo 5’ del analito de interés, ya que al inyectarla 
antes de este, se obtuvo un cambio de frecuencia de 296 Hz, lo que equivale a -52 ng/cm2. 
Esto implica, no solo que no interaccionó con las moléculas de la interfaz biológica, sino 
que produjo una desorción de algunas de las estructuras moleculares inmovilizadas sobre 
la superficie del transductor piezoeléctrico. Esto se debe a que la proteína estreptavidina 
puede interacturar con la biotina conjugada en el extremo 5’ de las sondas de ADN que se 
fisiadsorben de manera no específica sobre el cristal. 
3.3.2.3 Variabilidad 
Los estudios de variabilidad tienen como propósito cuantificar la variación asociada al 
sistema de medición y evaluar la variabilidad total del proceso. Los resultados obtenidos 
permitirán decidir si la metodología de detección desarrollada en este trabajo obtiene 
mediciones repetidas bajo las mismas condiciones experimentales [191]. De lo contrario, el 
cambio de la variable respuesta podría ser confundido con la variabilidad propia del sistema, 
y por lo tanto la técnica perdería confiabilidad para ser usada como un método de 
identificación del gen del antígeno O de la bacteria patógena E. coli O157:H7. 
Para determinar la variabilidad entre los ensayos de hibridación de cadenas de ADN, 
llevados a cabo en la plataforma A20 sobre cristales de 50 MHz en el tercer armónico (150 
MHz), se procedió a realizar un análisis de desviación estándar (SD, standard deviation), 
por medio de un estudio observacional descriptivo de tipo transversal. En este estudio, se 
registró el cambio de masa, es decir, el cociente entre el cambio de frecuencia y el factor 
de sensibilidad del cristal, que se obtuvo al inyectar el biomarcador. La Tabla 3-7 indica los 
valores obtenidos durante los ensayos. 
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1 µM sonda complementaria de ADN 










Para evaluar la normalidad de los datos, se realizó la prueba de Shapiro-Wilk la cual arrojo 
un valor p igual a 0.056, lo que indica que los datos tienen una distribución normal. Una vez 
comprobado el supuesto de normalidad, se procedió a calcular la SD de los datos 
adquiridos, la cual arrojó un valor de 32.7; y dado que el nivel de detección del dispositivo 
es de 33.6 ng/cm2, el cual se determinó por selección propia al tomar en consideración el 
ruido promedio en los ensayos; se sugiere que el proceso de hibridación, bajo las 
condiciones analizadas en este trabajo, tiene una variabilidad aceptable; ya que la variación 
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del conjunto de datos numéricos se encuentra por debajo del ruido que presenta el 
dispositivo.  
3.3.2.4 Regeneración 
La reutilización de la superficie sensora se alcanza mediante su regeneración, es decir, al 
romper las uniones entre el complejo formado por la molécula biorreceptora y el 
biomarcador, con el fin de lograr medidas sucesivas del evento biológico de interés. 
Dependiendo de la naturaleza de la molécula inmovilizada y de las condiciones de 
regeneración, una misma interfaz biológica puede ser utilizada decenas o cientos de veces 
[192]. El objetivo, en el caso de genosensores es la ruptura de los puentes de hidrógeno 
que se establecen entre las bases nitrogenadas de las cadenas complementarias de ADN, 
mediante cambios de pH y/o temperatura [74,193]. Dado que las válvulas de la plataforma 
F20 no soportan temperaturas superiores a los 50 °C, se procedió a evaluar la regeneración 
mediante alteraciones de pH en el ambiente de la superficie sensora, para esto se inyectó 
durante 4 - 5 minutos una solución de hidróxido de sodio (NaOH) a diferentes 
concentraciones [92,194] y a una velocidad de 500 µL/min; luego se pasa la solución de 
trabajo de 4 a 5 minutos a la misma velocidad, y finalmente se restaura la velocidad del 
sistema a 50 µL/min, se vuelve a alcanzar una línea base estable, y se inyecta el analito de 
interés que tiene conjugado en su extremo 5’ una molécula de biotina y la proteína 
estreptavidina, para verificar el proceso de regeneración. 
Dado que el proceso de inmovilización e hibridación se llevó a cabo por medio de la unión 
entre la proteína estreptavidina y la molécula de biotina, tal y como se ha mostrado 
anteriormente, en los cristales de 50 MHz en el tercer armónico (150 MHz); la Figura 3-17, 
Figura 3-18, Figura 3-19 y Figura 3-20 muestra únicamente los cambios de frecuencia 
asociados al proceso de regeneración, desde la inyección de la solución de NaOH.  
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Figura 3-17. Regeneración de la superficie con 0.02 M de NaOH 
 
Una vez comprobado el proceso de hibridación por medio de la proteína estreptavidina, el 
primer paso de la regeneración consiste en hacerle pasar a la superficie sensora la solución 
de NaOH a 0.02 M, luego en el segundo paso se pasa la solución de PBS pH 7.5 y 
finalmente, en el tercer y cuarto paso se inyecta 1 µM del analito de interés y 50 µg/mL de 
la proteína estreptavidina. 
La Tabla 3-8 muestra los cambios de frecuencia y masa asociados al ensayo de 
regeneración, por medio de la solución de NaOH 0.02 M. 
Tabla 3-8. Cambios de masa y frecuencia del ensayo de regeneración por medio de solución de NaOH 
0.02 M 




1 µM sonda 
complementaria de ADN 
conjugada con biotina en su 
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50 µg/mL estreptavidina (4) -336.23 56 
Dado que la variación de frecuencia al inyectar 1 µM del analito de interés fue de -1482.54 
Hz, lo que equivale a 306 ng/cm2, y teniendo en cuenta que el cambio de masa para esta 
misma molécula en los ensayos anteriores es de 101 ng/cm2, se sugiere que el NaOH no 
sólo ocasiona la ruptura de los puentes de hidrógeno que se establecen entre las cadenas 
de ADN, sino que también retira la estreptavidina que se fisiadsorbe a la superficie del 
cristal, por lo que quedan más vacantes disponibles para que el analito de interés interactúe 
con los átomos de oro. Esto se corrobora, ya que al inyectar 50 µg/mL de estreptavidina se 
obtiene un cambio de masa equivalente a 56 ng/cm2, lo cual es considerablemente menor 
a la cantidad alcanzada en ensayos anteriores. Esto sugiere que las cadenas de ADN 
adoptan una geometría que resulta inaccesible a la proteína, la cual no coincide con el 
proceso de hibridación entre el biorreceptor y su respectiva secuencia complementaria.  
Figura 3-18. Regeneración de la superficie con 0.01 M de NaOH 
 
Después de la inmovilización e hibridación de las cadenas de ADN, se procedió a regenerar 
la superficie con NaOH 0.01 M, bajo las condiciones explicadas anteriormente, luego se 




















2 3 4 
82 Desarrollo de un genosensor piezoeléctrico de alta frecuencia 
 
finalmente se inyectó 1 µM del analito de interés y 50 µg/mL de estreptavidina en el cuarto 
y quinto paso, respectivamente. 
La Tabla 3-9 muestra los cambios de frecuencia y masa asociados al ensayo de 
regeneración, por medio de la solución de NaOH 0.01 M. 
Tabla 3-9. Cambios de masa y frecuencia del ensayo de regeneración por medio de solución de NaOH 
0.01 M 




1 µM sonda 
complementaria de ADN 
conjugada con biotina en su 
extremo 5’ (3) 
-472.24 79 
50 µg/mL estreptavidina (4) -744.8 125 
A pesar de que el cambio de masa asociado a la variación de frecuencia del analito de 
interés, se asemeja a los valores obtenidos en los ensayos de hibridación realizados 
anteriormente (101 ng/cm2), la cantidad de masa alcanzada en este ensayo para la proteína 
estreptavidina representa el 53% del valor esperado (235 ng/cm2), por lo que se sugiere 
que aun cuando la concentración de NaOH de 0.01 M es menos agresiva que la 
concentración de 0.02 M, es necesario aumentar la cantidad de ruptura de puentes de 
hidrógeno entre las cadenas de ADN en la superficie del cristal. 
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Figura 3-19. Regeneración de la superficie con 0.012 M de NaOH 
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El orden de inyecciones se conserva entre la Figura 3-17, Figura 3-18, Figura 3-19 y Figura 
3-20. La Tabla 3-9 muestra los cambios de frecuencia y masa asociados al ensayo de 
regeneración, por medio de la solución de NaOH 0.02 M. 
Tabla 3-10. Cambios de masa y frecuencia del ensayo de regeneración por medio de solución de NaOH 
0.012 y 0.014 M 
 NaOH 0.012 NaOH 0.014 
Molécula ∆𝒇 (𝑯𝒛) ∆𝒎 (
𝒏𝒈
𝒄𝒎𝟐




1 µM sonda 
complementaria de 
ADN conjugada con 
biotina en su extremo 
5’ (3) 
-161.37 27 -801.41 135 
50 µg/mL 
estreptavidina (4) 
-447.43 75 -69.86 12 
De acuerdo a los datos obtenidos con las concentraciones de NaOH de 0.012 y 0.014 M, 
se tiene una similitud con los cambios alcanzados en las concentraciones de 0.01 y 0.02 M, 
respectivamente; ya que con la concentración de 0.012 M no se logra una cantidad 
aceptable de ruptura de puentes de hidrógeno entre el biorrecetor génico y el analito de 
interés. Mientras que con la concentración de 0.014 M se alcanza a retirar no sólo las 
moléculas que representan al biomarcador sino también a la proteína fisiadsorbida sobre la 
superficie del cristal, por lo que al inyectar nuevamente el analito de interés, este no procede 
a hibridar con su secuencia complementaria, sino que interactúa de forma no específica 
con los átomos de oro del sustrato.  
Las diferencias entre los valores cuantitativos del cambio de masa entre las 
concentraciones de 0.02 y 0.014 M, se debe a que el efecto de esta última es menos 
agresivo, aunque lo suficiente como para causar una desorción de la proteína estreptavidina 
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fisiadsorbida sobre la superficie del cristal. Sin embargo, al comparar los valores entre 0.01 
y 0.012 M, se encuentra una mejor eficiencia en la regeneración de la superficie con 0.01 
M, ya que esta concentración logra recuperar aproximadamente el 78% del analito de 
interés y 53% de la estreptavidina, con respecto a las coberturas moleculares alcanzadas 
durante los ensayos de inmovilización e hibridación; mientras que la concentración de 0.012 
M sólo logra recuperar el 27% y 32% de la cadena complementaria a la sonda biorreceptora 
y de la proteína estreptavidina, respectivamente.  
Aunque el mejor porcentaje de recuperación de la interfaz biológica se logró con la 
concentración de 0.01 M, los valores alcanzados no alcanzan a regenerar lo suficiente la 
superficie como para obtener medidas repetibles en los siguientes ensayos, es por esto que 
con las concentraciones evaluadas en este trabajo, no es posible reutilizar la interfaz 
biológica del genosensor desarrollado. 
3.3.3 Inmovilización e hibridación de sondas de ADN sobre cristales de 100 MHz 
A pesar de que se utiliza el mismo principio de detección en los cristales de 100 y 150 MHz, 
el análisis cuantitativo del cambio de frecuencia y por ende la variación de masa, se hace 
en el primer y tercer armónico, respectivamente. De acuerdo al estudio reportado por 
Cervera-Chiner et al. [86] y Johannsmann [195], las medidas realizadas en el modo 
fundamental de los sensores piezoeléctricos tienen una mayor dispersión que aquellos que 
se hacen en el tercer armónico o superior, ya que los modos de vibración de los cristales 
en sus respectivos armónicos, se comportan como fuentes de atrapamiento de energía y 
campos marginales eléctricos; lo que se traduce en una mayor estabilidad de la señal. Sin 
embargo, March et. al [91] desarrollaron un inmunosensor piezoeléctrico de alta frecuencia, 
por medio de cristales de 100 y 50 MHz en el primer y tercer armónico, respectivamente; 
con el fin de detectar y cuantificar el pesticida carbarilo. Al comparar el límite inferior de 
detección de los inmunosensores, se observa que el cristal de 100 MHz es más sensible 
que el cristal de 50 MHz, en el tercer armónico; aunque dicha diferencia no es 
considerablemente mayor. Con el fin de ampliar el estudio de biosensores piezoeléctricos 
de alta frecuencia, se llevó a cabo la evaluación de la metodología de inmovilización e 
hibridación, por medio de la unión entre la proteína estreptavidina y la molécula de biotina, 
en cristales de 100 MHz. La Figura 3-21 muestra la variación de frecuencia, en tiempo real, 
del ensayo llevado a cabo en la plataforma A20 sobre este cristal.  
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Figura 3-21. Ensayo de inmovilización e hibridación por medio de la técnica estreptavidina – biotina en 
un cristal piezoeléctrico de 100 MHz 
 
El primer paso es inyectar 300 µL de la solución de estreptavidina a 50 µg/mL, luego el 
segundo y tercer paso representan el cambio de frecuencia asociado a la inmovilización de 
1 µM de la sonda biorreceptora a la interfaz biológica. En el cuarto paso, se hace pasar por 
el sistema de fluídica 100 µM de la solución de biotina para bloquear los sitios activos de la 
estreptavidina. Finalmente, el quinto y sexto paso representan el proceso de hibridación y 
verificación del mismo, por medio de la unión de la secuencia complementaria con la sonda 
biorreceptora, y de la proteína al producto hibridado, respectivamente. 
La Tabla 3-11 muestra los cambios de frecuencia y masa asociados al ensayo de 
inmovilización e hibridación de cadenas de ADN, por medio de la técnica estreptavidina – 
biotina, en cristales de 100 MHz. 
Tabla 3-11. Cambios de masa y frecuencia del ensayo de inmovilización e hibridación por medio de la 
técnica estreptavidina – biotina 
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1 µM sonda de ADN 
conjugada con biotina en su 
extremo 5’ (2) 
-7319 309 
1 µM sonda de ADN 
conjugada con biotina en su 
extremo 5’ (3) 
-1239 52.3 
100 µM biotina (4) - - 
1 µM sonda 
complementaria de ADN 
conjugada con biotina en su 
extremo 5’ (5) 
-3816 161 
50 µg/mL estreptavidina (6) -8529 349 
La variación total de la frecuencia al inyectar 1 µM de la sonda biorreceptora es de 8648 
Hz, lo que equivale a 361.3 ng/cm2, y esto a su vez a 1.17 x 1011 moléculas de ADN 
inmovilizadas sobre la superficie. Según el modelo molecular de adsorción descrito para la 
hibridación de cadenas de ADN, por medio de la estrategia de unión entre la estreptavidina 
y biotina, la cantidad de biorreceptores génicos que pueden interactuar de forma específica 
con su respectivo ligando es 8.96 x 1010. De acuerdo a lo anterior, se logró inmovilizar un 
31% más de moléculas de ADN con respecto a lo pronosticado en el modelo. Sin embargo, 
al inyectar 1 µM de la cadena complementaria de ADN se obtuvo un cambio equivalente a 
161 ng/cm2, lo que es igual a 8.16 x 1010 secuencias de ADN. Esto indica que a lo sumo se 
hibridó el 70% de las sondas inmovilizadas sobre la superficie del cristal, mientras que el 
30% restante de las moléculas biorreceptoras eran inaccesibles a su respectiva cadena 
complementaria. Esta diferencia corresponde a la cantidad de moléculas que se 
inmovilizaron de más en la superficie, y que probablemente interactuaron de forma no 
específica con los átomos de oro del sustrato. 
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Por otro lado, la variación de la frecuencia al inyectar la proteína estreptavidina como 
estrategia para verificar la hibridación de cadenas de ADN fue de -8529 Hz, lo que equivale 
a 2.8 x 1010 moléculas de estreptavidina. De acuerdo al modelo molecular, una proteína de 
estreptavidina tiene la capacidad de interactuar con dos moléculas de biotina, y por ende 
con dos cadenas de ADN hibridadas. El número de moléculas de proteína que interactuaron 
con la superficie sensora indica que el 69% del producto hibridado interactúo con un sitio 
activo de la estreptavidina.  
Los resultados mostrados anteriormente para la detección de la inmovilización e hibridación 
de cadenas de ADN en cristales de 100 MHz, es coherente con los resultados encontrados 
para los cristales de 50 MHz en el tercer armónico (150 MHz). Sin embargo, al compararlos 
con respecto al modelo, el evento biológico de interés es más eficiente sobre la superficie 
sensora de 100 MHz, ya que logra detectar un 16% más del proceso de hibridación que el 
cristal de 50 MHz, lo que hace que se aproxime más al modelo molecular planteado para 
esta estrategia de inmovilización y detección. 
3.3.4 Radios acústicos 
El estudio de la conformación y la estructura de las moléculas que funcionalizan las 
superficies de los biosensores, es fundamental para obtener información de los procesos 
de unión con su respectivo ligando. Es por esto, que se han desarrollado varias técnicas 
que caracterizan estructuralmente la conformación de las moléculas inmovilizadas sobre 
superficies sensoras, algunas de ellas son AFM [196], STM [197], resonancia de plasmones 
superficiales (SPR, superficial plasmon resonance)  [198] y últimamente, se han 
desarrollado estudios conformacionales por medio de dispositivos acústicos como las QCM 
[87,199]. Este nuevo enfoque plantea obtener información estructural de la proteína 
estreptavidina que se une a las cadenas de ADN hibridadas, a partir de la medida de la 
variación de la frecuencia del cristal y de la disipación. Esta última es una medida de la 
energía disipada durante un ciclo de oscilación del cristal, con respecto a la energía total 
almacenada en el oscilador; por lo que al medir la disipación, es posible evaluar la rigidez 
de la capa molecular formada sobre la superficie del cristal. Sólo cuando la película es 
rígida, la ecuación de Sauerbrey puede ser usada para estimar la masa adsorbida; si la 
disipación alcanza valores superiores a 1 x 10-6 / Hz, la capa molecular no se considera 
rígida, y por lo tanto, utilizar la ecuación de Sauerbrey para calcular la cantidad de masa, 
asociada a la variación de frecuencia no es confiable [51].  
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El cociente entre la energía disipada (ΔD) y la variación de frecuencia del cristal (ΔF), 
representa el radio acústico de energía perdida por unidad de masa, el cual se considera 
una medida de la viscosidad intrínseca [ƞ] de la unión de la molécula a la superficie del 
sensor, en ese caso, de la unión de la proteína estreptavidina al producto hibridado. La 
correlación entre la viscosidad intrínseca y el radio acústico es un parámetro hidrodinámico 
característico de la estructura y la unión de la molécula con su respectivo ligando [199]. 
La Figura 3-22, la Figura 3-23 y la Figura 3-24; muestran el cambio de frecuencia y la 
variación en la disipación de energía, en tiempo real, de los ensayos llevados a cabo en la 
plataforma A20 sobre cristales de 5, 50 y 100 MHz en el séptimo (35 MHz), tercer (150 
MHz) y primer armónico, respectivamente; durante la inmovilización e hibridación de 
cadenas de ADN por medio de la técnica de unión entre la proteína estreptavidina y la 
molécula de biotina. 
Figura 3-22. Ensayo de inmovilización e hibridación por medio de la técnica estreptavidina – biotina en 
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Figura 3-23. Ensayo de inmovilización e hibridación por medio de la técnica estreptavidina – biotina en 
un cristal piezoeléctrico de 100 MHz 
 
La Figura 3-22 y la Figura 3-23 muestran en el primer paso la unión de la proteína 
estreptavidina a la superficie de los cristales de 50 y 100 MHz, respectivamente; luego el 
segundo y tercer paso representan la inmovilización de la sonda biorreceptora por medio 
de la biotina conjugada en su extremo 5’. El cuarto paso muestra el bloqueo de la superficie 
por medio de 100 µM de la solución de biotina, y el quinto y sexto paso representan el 
proceso de hibridación de ADN por medio de la secuencia complementaria, y la unión de la 
proteína estreptavidina al producto hibridado, respectivamente. 
La Tabla 3-12 y la Tabla 3-13 muestran los cambios de frecuencia, masa y disipación; 
asociados al ensayo de inmovilización e hibridación de cadenas de ADN, por medio de la 
técnica estreptavidina – biotina, en cristales de 50 y 100 MHz, respectivamente. 
Tabla 3-12. Cambios de frecuencia, masa y disipación; del ensayo de inmovilización e hibridación por 
medio de la técnica estreptavidina – biotina en cristales de 50 MHz en el tercer armónico (150 MHz) 
Molécula ∆𝒇 (𝑯𝒛) ∆𝒎 (
𝒏𝒈
𝒄𝒎𝟐
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1 µM sonda de ADN 
conjugada con biotina 
en su extremo 5’ (2) 
-1592.60 268 0.590 
1 µM sonda de ADN 
conjugada con biotina 
en su extremo 5’ (3) 
-141.93 23.86 0.128 
100 µM biotina (4) - - - 
1 µM sonda 
complementaria de 
ADN conjugada con 
biotina en su extremo 
5’ (5) 
-598.15 101 0.298 
50 µg/mL 
estreptavidina (6) 
-1399.51 235 0.537 
 
Tabla 3-13. Cambios de frecuencia, masa y disipación; del ensayo de inmovilización e hibridación por 
medio de la técnica estreptavidina – biotina en cristales de 100 MHz  
Molécula ∆𝒇 (𝑯𝒛) ∆𝒎 (
𝒏𝒈
𝒄𝒎𝟐
) ∆𝑫 (𝟏 × 𝟏𝟎
−𝟔) 
1 µM sonda de ADN 
conjugada con biotina 
en su extremo 5’ (2) 
-7319 309 0.608 
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1 µM sonda de ADN 
conjugada con biotina 
en su extremo 5’ (3) 
-1239 52.3 0.120 
100 µM biotina (4) - - - 
1 µM sonda 
complementaria de 
ADN conjugada con 
biotina en su extremo 
5’ (5) 
-3816 161 0.287 
50 µg/mL 
estreptavidina (6) 
-8529 349 0.577 
De acuerdo a los resultados obtenidos con respecto a la disipación, en los ensayos 
realizados con los cristales de 50 MHz en el tercer armónico y 100 MHz, se sugiere que los 
cambios en la rigidez de la monocapa molecular son despreciables, por lo que la ecuación 
de Sauerbrey es válida para calcular la cantidad de masa que se adsorbe sobre la superficie 
del sustrato. Sin embargo, la disipación de la estreptavidina que constituye la interfaz 
biológica, es decir, la proteína que interactúa con los átomos de oro y utiliza dos de sus 
sitios activos para inmovilizar la sonda biorreceptora de ADN, es negativa. Un valor de 
disipación negativo es incoherente, ya que la disipación depende, entre otros, del espesor 
del cristal, por lo que a medida que se van depositando moléculas sobre la superficie del 
cristal, el espesor aumenta, y en consecuencia la disipación también [200]. Dado que el 
comportamiento del sensor fue errático en la medida de esta molécula, no es confiable la 
cuantificación de la variación de frecuencia, y por lo tanto de la masa adsorbida sobre la 
superficie del sustrato; por lo que no se incluyó en el análisis de este trabajo. Este 
comportamiento se podría dar debido a que el cambio de la variable respuesta en 
frecuencia, al inyectar la estreptavidina es muy alta, lo que podría inducir tensiones internas 
del cristal que, provocan cambios erráticos en el sistema como una caída de la disipación 
[201]. 
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Figura 3-24. Ensayo de inmovilización e hibridación por medio de la técnica estreptavidina – biotina en 
un cristal piezoeléctrico de 5 MHz en el séptimo armónico (35 MHz)  
 
Una vez alcanzada la línea base, se procedió a inyectar 300 µL de la solución de 
estreptavidina a 50 µg/mL, luego en el segundo paso de hizo pasar, por medio del sistema 
de fluídica, 1 µM de la sonda biorreceptora a la interfaz biológica. En el tercer paso se 
realizó el bloqueo de la superficie con 100 µM de la solución de biotina, mientras que el 
cuarto paso representa el proceso de hibridación de la sonda biorreceptora con 1 µM de la 
secuencia complementaria de ADN. Finalmente, el quinto paso muestra la variación de 
frecuencia asociada a la inyección de 50 µg/mL de la solución de estreptavidina.  
En vista de que se corroboró la inmovilización e hibridación de cadenas de ADN sobre la 
superficie del cristal de 5 MHz en el tercer armónico (35 MHz), se procedió a calcular el 
radio acústico para la inyección de la proteína estreptavidina que representa la estrategia 
de evaluación del evento biológico de interés; con el fin de comparar este valor con el 
reportado en el estudio de Milioni et al. [199] en cristales piezoeléctricos con las mismas 
características. La Tabla 3-14 muestra los cambios de frecuencia y disipación, asociados a 
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Tabla 3-14. Cambios de frecuencia, masa y disipación; del ensayo de inmovilización e hibridación por 
medio de la técnica estreptavidina – biotina en cristales de 5 MHz en el séptimo armónico 







-21 0.16 0.008 
El radio acústico reportado por Milioni et al. [199], para la proteína estreptavidina que 
interactúa con la molécula de biotina conjugada al producto hibridado de cadenas de ADN 
con aproximadamente 21 pb de longitud, es de aproximadamente 0.00152 x 10-6/Hz; lo cual 
no coincide con el valor obtenido en este trabajo. Esto indica que la estructura de la 
molécula no puede ser evaluada con este modelo, ya que este solo se puede usar si la 
molécula está unida de forma que se permita su libre oscilación alrededor de un único punto 
de anclaje, y no tenga otro contacto con la superficie o moléculas adyacentes; por lo que el 
radio obtenido en este trabajo, sugiere que la proteína estreptavidina se une al producto 
hibridado haciendo más de un punto de contacto, tal y como se planteó en el modelo 
molecular. 
3.4 Conclusiones 
El presente capítulo ha consistido en desarrollar una técnica de detección para la 
hibridación de cadenas de ADN, por medio de una microbalanza de cristal de cuarzo de 
alta frecuencia. Los resultados obtenidos permiten concluir que: 
 La metodología que se basa en la unión entre la estreptavidina y biotina es la que 
mejores resultados en eficiencia de hibridación genera, ya que, en términos de 
densidad de moléculas y rapidez de la técnica, es la que mejor ha conseguido 
detectar el evento biológico de interés, comparado con la técnica basada en la 
quimiadsorción de monocapas autoensambladas mixtas. Esto se debe a que, bajo 
las condiciones experimentales evaluadas en este trabajo, las MSAM quedan en un 
estado metaestable e inconcluso del estado final de la monocapa, por lo que se 
tienen defectos estructurales que conllevan a la inmovilización de la sonda 
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biorreceptora de forma paralela a la superficie, quedando inhabilitada para 
interactuar con la cadena complementaria.  
 El cristal de alta frecuencia de 100 MHz es más sensible para la detección de estas 
secuencias, ya que logra detectar un 16% más el proceso de hibridación que el 
cristal de 50 MHz, sin embargo, este último en el tercer armónico (150 MHz) 
demostró ser más estable en la señal a lo largo del tiempo, por lo que se lograron 
hacer más ensayos con este. Además, se estudió el recubrimiento molecular de la 
técnica de inmovilización seleccionada anteriormente, y se encontró que dos 
inyecciones de la sonda biorreceptora permite obtener una capa más densa 
molecularmente, y por lo tanto detectar con más eficiencia el proceso de hibridación, 
debido a que durante la primera inyección, la sonda de ADN no tiene tiempo 
suficiente para interactuar con todos los sitios disponibles de la estretavidina 
inmovilizada sobre el cristal de cuarzo con electrodo de oro. 
 La hibridación de cadenas de ADN usando la técnica de unión entre la estreptavidina 
y la biotina es específica, ya que se corroboró que la superficie no detecta 
secuencias de ADN de otro organismo como Trypanosoma brucei, y que la variación 
de la frecuencia al inyectar la proteína después del proceso de hibridación, se da 
por la unión de forma exclusiva de la estreptavidina al producto hibridado. 
 La SD que se calculó para medir la variabilidad de la respuesta del equipo al detectar 
el evento biológico de interés, arrojó un valor de 32.7 ng/cm2, el cual es inferior a la 
señal que producen interferencias no controlables en el dispositivo; lo que indica 
que el ensayo, bajo las condiciones experimentales desarrolladas en este trabajo, 
tiene una variabilidad aceptable.  
 A pesar de que se realizaron varios ensayos utilizando diferentes concentraciones 
de NaOH (0.02, 0.014, 0.012, 0.01 M) para regenerar la superficie sensora y realizar 
medidas sucesivas del analito de interés, no se encontraron las condiciones para 
reusar el dispositivo, ya que las concentraciones de 0.02 y 0.014 M, no solo rompen 
las interacciones entre las cadenas de ADN, sino que también retiran la 
estreptavidina que se fisiadsorbe a la superficie del cristal de cuarzo con electrodo 
de oro; mientras que las concentraciones de 0.012 y 0.01 M no logran una cantidad 
aceptable de ruptura de puentes de hidrógeno entre el biorrecetor génico y el analito 
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de interés. A pesar de ello, la construcción de la interfaz biológica no es un proceso 
largo, laborioso o complejo, ya que se lleva a cabo en tiempo real en la plataforma 
A20 y sólo requiere alrededor de 40 minutos por muestra, en comparación de los 
protocolos llevados a cabo por quimiadsorción, para la detección de E. coli O157:H7, 
que se demoran entre 500 y 1500 minutos en desarrollar la interfaz biológica [202–
204]. 
 La evaluación del modelo teórico de adsorción por medio de la obtención de radios 
acústicos, corroboró que el cambio en la disipación de energía es menor a 1 x 10-6, 
por lo que se comprueba que la película molecular que se adsorbe sobre la 
superficie constituye una capa rígida, y por lo tanto la ecuación de Sauerbrey para 
calcular el cambio de masa, asociado a los cambios de frecuencia es válida. 
Además, se confirmó por medio del radio acústico y por lo tanto de la viscosidad 
intrínseca, que la molécula de estreptavidina que se une al producto hibridado hace 
más de un punto de interacción con el analito de interés, lo que valida la participación 
de esta molécula en el modelo teórico planteado. 
4 Conclusiones generales y recomendaciones 
4.1 Conclusiones 
El presente trabajo de investigación desarrolló un genosensor piezoeléctrico de alta 
frecuencia para la detección de la secuencia CCT-TAA-TTC-CTC-TCT-TTC-CTC-TGC-
GGT-CCT, la cual se encuentra en la región rfbE de la bacteria E. coli O157:H7 y codifica 
parte de las cadenas laterales del antígeno O. La detección del biomarcador de ADN se 
realizó por medio de la hibridación del analito de interés con su respectiva cadena 
complementaria de ADN (AGG-ACC-GCA-GAG-GAA-AGA-GAG-GAA-TTA-AGG), la cual 
representa la molécula biorreceptora que se inmoviliza a la superficie del transductor 
piezoeléctrico por medio de la técnica basada en la unión entre la proteína estreptavidina y 
la molécula biotina; para llevar a cabo esta funcionalización, le fue incorporada a la sonda 
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biorreceptora, una secuencia de 15 timinas y una molécula de biotina en el extremo 5’. Bajo 
estas condiciones, se concluyó que dos inyecciones de la sonda biorreceptora permite 
obtener una capa más densa molecularmente, y por lo tanto detectar con más eficiencia el 
proceso de hibridación en cristales de 50 MHz en el tercer armónico (150 MHz) y 100 MHz. 
Además, los ensayos realizados permitieron analizar la especificidad, repetibilidad y 
reusabilidad del dispositivo desarrollado, concluyendo que la hibridación entre la sonda 
biorreceptora y el analito de interés se da de forma específica, los ensayos son repetibles, 
pero no se hallaron las condiciones para regenerar la superficie sensora. Finalmente, la 
evaluación de los radios acústicos, permitió validar la ecuación de Sauerbrey para calcular 
el cambio de masa asociado a los cambios de frecuencia; y confirmó que la proteína 
estreptavidina que se une al producto hibridado hace más de un punto de interacción con 
el analito de interés, lo que valida la participación de esta molécula en el modelo teórico 
planteado. 
4.2 Recomendaciones 
De acuerdo a los resultados obtenidos, los estudios que se proponen a futuro como 
continuación de este trabajo, están principalmente enfocados a: 
 Proponer los radios acústicos para las plataformas de alta frecuencia, inmovilizando 
el producto hibridado por medio de neutravidina, ya que esta última se une de forma 
no específica a la superficie de oro y no forma una capa densa molecularmente, por 
lo que las moléculas de ADN quedan espaciadas entre sí.  
 Regenerar la superficie del sensor utilizando otras soluciones desnaturalizantes 
como HCl o formamida, con el fin de romper la interacción que se da entre el analito 
de interés y la sonda biorreceptora, la cual se encuentra inmovilizada a la superficie 
del transductor por medio de la técnica basada en la unión entre la proteína 
estreptavidina y la molécula biotina. 
 Realizar una curva de hibridación, bajo condiciones experimentales, utilizando 
diferentes concentraciones del analito de interés; con el fin de determinar el límite 
inferior y superior de detección, el rango de trabajo y el parámetro I50. 
 Detectar productos de PCR del gen que codifica el antígeno O de la bacteria. 
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 Demostrar la viabilidad de la aplicación a muestras reales, empleando productos de 
PCR extraídos de ADN proveniente de carne de rumiantes. 
 Extender los logros obtenidos con las QCM de alta frecuencia a otros dispositivos 
que utilicen otro sistema de transducción, como biosensores ópticos basados en 
puntos cuánticos de carbono o test biológicos como inmunoensayos de flujo lateral. 
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